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1 Einleitung 
Die muskuläre Koordination – das Zusammenspiel einzelner Muskeln oder Muskelgruppen 
unter zeitlichen Gesichtspunkten – stellt die Grundlage einer jeden aktiv ausgeführten Bewe-
gung dar. Wird das normale muskuläre Koordinationsmuster, welches zur Durchführung einer 
bestimmten Bewegungsaufgabe notwendig ist, durch Pathologien gestört, so wird die resultie-
rende, ausgeführte Bewegung von der Norm abweichen und unter energetischen Gesichts-
punkten uneffektiv. 
 
Die Erfassung der muskulären Aktivität erfolgt häufig mit Hilfe der konventionellen Oberflä-
chen-Elektromyographie. Diese wird neben Gebieten wie der Arbeits- oder Sportwissen-
schaft, vielfach auch im klinischen Bereich eingesetzt, auf welchen im Folgenden besonders 
eingegangen wird. Mit Hilfe der Oberflächen-Elektromyographie wird die elektrische Ge-
samtaktivität aller aktiven motorischen Einheiten eines Muskels in Form der Potentialvertei-
lung an der Hautoberfläche aufgezeichnet. Auf der Grundlage der über dem jeweiligen Mus-
kel gemessenen EMG-Signale, können Rückschlüsse auf das zeitliche Aktivierungsmuster der 
einzelnen Muskeln gezogen werden. Die Muskeln selbst wie auch das zwischen ihnen liegen-
de Gewebe und die Knochen stellen feldtheoretisch betrachtet einen von starken Inhomogeni-
täten und Anisotropien geprägten Volumenleiter dar. Daher kann es bei der Ableitung des 
Elektromyogramms über einem bestimmten zu betrachtenden Muskel durch Volumenleitung 
zu einem unerwünschten Beitrag auch weiter entfernter aktiver Muskeln zum auf der Haut-
oberfläche gemessenen EMG-Signal kommen. Dieses Phänomen wird als „Crosstalk“ be-
zeichnet. Crosstalk stellt ein wesentliches Problem bei der Bewertung der muskulären Koor-
dination dar, weil sein potentielles Auftreten eine zuverlässige Einteilung einzelner isolierter 
Muskeln in aktiv bzw. inaktiv verhindert. So lässt sich beispielsweise eine pathologische 
Koaktivierung zweier antagonistischer Muskeln nicht ohne weiteres von einem durch Cross-
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talk gestörten EMG-Signal unterscheiden. Die Entwicklung einer Methodik zur Quantifizie-
rung des Crosstalk-Anteils in konventionell abgeleiteten Oberflächen-Elektromyogrammen ist 
daher das wesentliche Ziel dieser Arbeit. Basierend auf einer solchen Methodik ist die Ent-
wicklung eines Verfahrens zur verbesserten quantitativen Beurteilung der muskulären Koor-
dination antagonistischer Muskelpaarungen ein weiteres Ziel. 
 
Eine solche, auf quantitativen Größen beruhende und damit objektive Unterscheidungsmög-
lichkeit zwischen Crosstalk und tatsächlicher muskulärer Aktivität würde zu einem wesentli-
chen Fortschritt der diagnostischen Verfahren bei der Bewertung der muskulären Koordinati-
on und so zu einer Verbesserung bei der Behandlung betroffener Patienten führen. Auf diese 
Weise ließe sich die Häufigkeit falsch-positiver Diagnosen, die auf der visuellen Fehlinterpre-
tation vorliegender Elektromyogramme aufgrund von Crosstalk beruhen, reduzieren.  
 
Für die Entwicklung einer Methodik zur Quantifizierung des Crosstalk-Anteils wird im Rah-
men dieser Arbeit zunächst ein auf feldtheoretischen Aspekten beruhendes Konzept erarbeitet. 
Anschließend werden Signalverarbeitungsverfahren entwickelt und die einzelnen Schritte zur 
Signalerfassung, Signalverarbeitung und Signalinterpretation implementiert. Dazu gehören 
die Erfassung der Elektromyogramme über eine geeignet ausgelegte Messkette, die Signal-
verarbeitung durch unterschiedliche nachrichtentechnische Verfahren zur Parameterextraktion 
sowie die Signalinterpretation mittels entsprechend entwickelter Algorithmen unter Verwen-
dung von Expertenwissen im Rahmen unscharfer Verfahren. 
 
Die theoretische Validierung der entwickelten Methodik erfolgte modellbasiert, da die bei der 
Ableitung des Elektromyogramms auftretenden Effekte ausschließlich modellhaft separierbar 
sind und ein umkehrbar eindeutiger Rückschluss von der Feldverteilung auf deren Quellen 
bzw. Senken, auch unter Zuhilfenahme von apriori-Informationen, räumlich wie zeitlich nicht 
möglich ist. Zum Zwecke der modellhaften Überprüfung wurde zunächst ein entsprechendes 
Modell erarbeitet und die entwickelte Methodik in einem nächsten Schritt modellgestützt 
validiert. 
 
Im Rahmen einer abschließend durchgeführten klinischen Validierung zeigten reale Messun-
gen an Patienten und Probanden die Leistungsfähigkeit der Methodik und belegen in den 
gewählten klinischen Anwendungsbeispielen ihren praktischen medizinischen Nutzen. 
2 Stand der Forschung 
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2 Stand der Forschung 
2.1 Physiologische Grundlagen der menschlichen Bewegung 
Die Grundlage der menschlichen Bewegung stellt das koordinierte Zusammenspiel der Ske-
lettmuskulatur mit der knöchernen Skelettstruktur dar. Die Muskeln stellen dabei die Kraft-
quellen dar, die durch Zusammenziehen oder Erschlaffen zahlreiche Bewegungsfunktionen 
ausführen [Rau 1991]. Die überwiegende Anzahl der Muskeln ist fest mit dem Skelett ver-
bunden, und zwar mit mindestens zwei Knochen; in einigen Fällen mit mehreren. Die Bewe-
gungen des Körpers als Ganzes sowie der einzelnen Körperteile, angefangen bei den kraftvol-
len Bewegungen eines Fußballspielers über die präzise Arbeit eines Uhrmachers bis hin zu 
der Bedienung von komplexen Instrumenten, wird durch die sehr unterschiedlichen und indi-
viduellen Verbindungen zwischen Knochen und Muskeln möglich gemacht [Encyclopædia 
Britannica 2001]. 
 
Körperbewegungen finden jedoch nicht an den Knochen selbst statt, sondern an den bindege-
websartigen Verbindungsstellen zwischen den Knochen – den Gelenken. In ihnen stehen sich 
zwei weißliche, spiegelglatte Gelenkflächen gegenüber. Diese Grenzfläche zwischen zwei 
Knochen wird durch den der Epiphyse aufgelagerten Gelenkknorpel gebildet. Je nachdem, für 
welchen Bewegungsumfang ein Gelenk vorgesehen ist, verfügt es über unterschiedliche 
Freiheitsgrade der Bewegung. Dabei werden rotatorische und translatorische Freiheitsgrade 
unterschieden. Translatorische Freiheitsgrade ermöglichen eine Verschiebung der Gelenkach-
se innerhalb des Gelenks. Bei fast allen Gelenken ist der Bewegungsumfang, den vorhandene 
translatorische Freiheitsgrade erlauben, sehr gering. Die überwiegende Mehrheit der Gelenke 
verfügt indes über einen großen Bewegungsumfang innerhalb ihrer rotatorischen Freiheits-
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grade [Winter 1990]. Das Ellenbogen- oder auch das Kniegelenk besitzen beispielsweise 
näherungsweise zwei rotatorische Freiheitsgrade: die Flexion und Extension sowie die Prona-
tion und Supination. Gelenke dieser Art werden als Drehscharniergelenke bezeichnet. Das 
Schultergelenk und das Hüftgelenk dagegen verfügen über alle drei Freiheitsgerade einer 
rotatorischen Bewegung: Flexion/Extension, Pro-/Supination sowie Abduktion und Addukti-
on. Gelenke dieser Art werden Kugelgelenke genannt, wobei das Hüft- und das Schulterge-
lenk die größten Kugelgelenke im menschlichen Körper sind [Faller 1995]. 
 
Der Bewegungsumfang bei Kugelgelenken kann je nach ihrem anatomischen Aufbau stark 
variieren: Im Zuge der evolutionären Entwicklung des Menschen vom Vierbeiner zum auf-
rechten Gang wurden die Arme frei für weitgehend beliebige Bewegungen, da sie nicht länger 
zur Fortbewegung benötigt wurden. Als Folge dessen verfügen die oberen Extremitäten des 
Menschen heute über eine weit größere Bewegungsvariabilität und einen erheblich größeren 
Bewegungsumfang als die unteren Extremitäten. 
 
Im Folgenden soll insbesondere auf die funktionelle Anatomie der oberen Extremitäten sowie 
den Aufbau und die Funktion der zugehörigen Skelettmuskulatur eingegangen werden. 
2.1.1 Aufbau und funktionelle Anatomie der oberen Extremität 
Die obere Extremität umfasst den Schultergürtel, den Ober- und Unterarm sowie die Hand. 
Die einzelnen Körpersegmente sind dabei vereinfachend wie folgt untereinander verbunden: 
• Das Sternoclaviculargelenk verbindet den Rumpf mit dem Schlüsselbein durch ein 
Kugelgelenk mit eingeschränkter Drehbewegung zwischen Schlüsselbein und Brust-
bein (Bild 1). 
• Das Schultergelenk verbindet das Schlüsselbein mit dem Oberarm durch ein Kugelge-
lenk (Bild 2). 
• Das Ellenbogengelenk verbindet den Oberarm mit dem Unterarm durch ein Dreh-
scharniergelenk (Bild 3). 
• Das Handgelenk verbindet den Unterarm mit der Hand durch ein Eigelenk (Bild 4). 
 
Der Schultergürtel wird gebildet aus Schulterblatt (Scapula) und Schlüsselbein (Clavicula). 
Der Kopf des Oberarmknochens (Caput humeri) fügt sich in die Schulterpfanne (Cavitas 
glenoidalis), einer Vertiefung in der Scapula, die vergleichbar ist mit der Hüftpfanne (Aceta-
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bulum). Beachtenswert ist, dass der Schultergürtel nicht mit Hilfe von Bändern mit dem 
Rumpf verbunden ist. Er wird vielmehr fast ausschließlich durch Muskeln gehalten, u.a. durch 
den Trapezius, den Rhomboideus und Levator scapulae, während der Serratus anterior die 
Scapula mit dem Brustkorb verbindet. Das Schlüsselbeingelenk (Sternoclaviculargelenk) 
bildet die einzige echte gelenkige Verbindung zwischen Schultergürtel und Thorax. Aufgrund 
der im übrigen rein muskulären Verbindungen und der weniger stark ausgeprägten Umschlos-
senheit des Caput humeri im Vergleich zum Oberschenkelkopf, dem Caput femoris, ist der 
Bewegungsumfang des Schultergürtels erheblich größer als der des Beckengürtels. Mit dieser 
größeren Bewegungsfreiheit geht auf der anderen Seite aber auch ein höheres Risiko der 
Lageveränderung einher. Aus diesem Grunde ist die Schulter das am häufigsten von einer 
Dislokation betroffene Gelenk [Encyclopædia Britannica 2001]. 
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Bild 1: 
Sternoklavikulargelenk, Articulatio sternoc-
lavicularis; rechtes Gelenk durch einen fron-
talen Schnitt eröffnet; von vorne. Nach [Putz 
1997]. 
Bild 2: 
Schultergelenk, Articulatio humeri; Schnitt 
in der Skapularebene; von vorne (rechts). 
Nach [Putz 1997]. 
 
 
 
 
 
 
Bild 3: 
Ellbogengelenk, Articulatio cubiti; Abstände 
zwischen den Gelenkkörpern aus didakti-
schen Gründen vergrößert; von vorne 
(rechts). Nach [Putz 1997]. 
Bild 4: 
Gelenke und Bänder der Hand, Articulatio-
nes und Ligamenta manus; von der Handin-
nenfläche (links). Nach [Putz 1997]. 
 
2.1.2 Aufbau und funktionelle Anatomie der Skelettmuskulatur 
Aktive Bewegungen in Gelenken werden beim gesunden Menschen durch eine willkürliche 
Muskelaktivierung hervorgerufen. Wird das Gelenk dagegen durch das Aufbringen externer 
Kräfte bzw. Beschleunigungen bewegt, so bezeichnet man dies als eine passive Bewegung. 
Die ein Gelenk bewegenden Muskeln können so angeordnet sein, dass sie Kräfte lediglich auf 
Cavitas glenoidalis 
Caput humeri 
linkes Sternoklavikulargelenk 
rechtes Sternoklavikulargelenk 
 
Oberarmknochen 
(Humerus) 
Unterarmkno-
chen: Elle (Ulna) 
 
Unterarmkno-
chen: Speiche 
(Radius) 
Daumenknochen 
(Os metacarpale 
pollicis) 
 
Unterarmkno-
chen: Speiche 
(Radius) 
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ein Gelenk ausüben können, sogenannte uni-artikulare Muskeln. Viele Muskeln umfassen 
jedoch zwei oder mehr Gelenke (bi- und multiartikulare Muskeln). Ein multiartikularer Mus-
kel kann aber Kräfte auch auf nur ein Gelenk übertragen, vorausgesetzt die übrigen über-
spannten Gelenke werden von weiteren Muskeln stabilisiert. Muskeln kontrahieren nur selten 
als einzelne Einheit. Im Allgemeinen agieren sie als Gruppe, deren komplexe Kraftdosie-
rungs- und Koordinationsstrategien für die Körperhaltung und -bewegung notwendig sind und 
über das zentrale Nervensystem gesteuert werden. 
 
Die quergestreifte Skelettmuskulatur besteht makroskopisch betrachtet prinzipiell aus dem 
Muskelbauch sowie den Muskelansätzen (Sehnen), welche den Muskel an zwei oder mehr 
Stellen mit der knöchernen Struktur des Körpers verbinden (Bild 5). Auf mikroskopischer 
Ebene ist der Muskel aufgebaut aus einer Vielzahl von Muskelzellen, so genannten Muskelfa-
sern.  
 
 
Bild 5: 
Makroskopischer Aufbau verschiedener Muskeltypen der quergestreiften Skelettmuskulatur:  
a) einköpfiger, parallelfaseriger Muskel;  b) zweiköpfiger, parallelfaseriger Muskel. 
Nach [Putz 1997]. 
 
Die Anregung eines Muskels zur Kontraktion wird von elektrischen Impulsen ausgelöst, 
welche vom Zentralnervensystem generiert werden. Die Impulse werden, ausgehend von 
einer im Rückenmark befindlichen Vorderhornzelle, über ihr Axon als Teil eines peripheren 
Nervs an den Muskel weitergeleitet. Innerhalb des Muskels verzweigt sich das Axon vielhun-
dertfach, wobei jede seiner Verzweigungen an einer so genannten neuromuskulären Endplatte 
Muskelbauch 
Sehne 
2 Stand der Forschung 
 - 8 - 
endet, welche den Übergang vom Axon zur Muskelfaser bildet (Bild 6). Die Übertragung des 
elektrischen Impulses vom Nerv auf den Muskel findet innerhalb der neuromuskulären End-
platten im synaptischen Spalt statt und basiert auf chemischen Vorgängen: Erreicht ein elekt-
rischer Impuls des Nervs die Synapse, so bewirkt dies die Ausschüttung des Neurotransmit-
ters Acetylcholin in den synaptischen Spalt. Die Zellmembran der Muskelzelle wird unter 
Einwirkung des Acetylcholins für kurze Zeit permeabel für Na+-Ionen. Das Einströmen von 
Na+ in die Muskelzelle bewirkt die Ausbildung eines so genannten Endplattenpotentials und 
damit die elektrisch basierte Erregung der Muskelfaser. 
 
 
Bild 6: 
Neuromuskuläre Endplatte, Motorische Einheit und Erregungsausbreitung [Rau 1991]. 
2.1.2.1 Ruhepotential und Aktionspotential der Erregung 
Grundlage für die Ausbildung des Endplattenpotentials, seine Ausbreitung über die Muskel-
zellmembran und für die sich anschließende Kontraktion einer Muskelfaser ist das jeder 
Muskelzelle eigene elektrische Ruhepotential von etwa -80mV. Diese zwischen dem Zellin-
neren und extrazellulären Raum messbare Ruhespannung entsteht aufgrund spezieller Eigen-
schaften der semipermeablen Zellmembran der Muskelzelle. Um die Zellmembran verteilt 
liegen vorwiegend Natriumionen (Na+), Kaliumionen (K+), Chloridionen (Cl-) sowie organi-
sche Anionen (A-) vor. Die Zellmembran selbst verfügt über eine selektive Permeabilität und 
ist im Ruhezustand grundsätzlich lediglich für die kleinen K+ sowie eingeschränkt für Cl- 
permeabel, nicht jedoch für das weit größere Na+ oder A-. Diffundieren nun aufgrund von 
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Konzentrationsunterschieden einige wenige K+ vom Zellinneren in den extrazellulären Raum, 
so wird das Zellinnere gegenüber der Umgebung elektrisch negativer. Es bildet sich eine 
Membranspannung aus, die der Diffusion der K+ entgegenwirkt. Auf diese Weise wird ver-
hindert, dass weitere K+-Ionen aus dem Zellinneren heraus diffundieren bzw. bei einer zu 
hohen negativen Ladung im Zellinneren würden aufgrund der entstehenden elektrostatischen 
Kraft K+-Ionen sogar in die Zelle hinein getrieben. So entsteht ein dynamisches Gleichge-
wicht zwischen elektrostatischer Kraft auf der einen Seite und chemischem Diffusionsgra-
dienten auf der anderen Seite, das so genannte Donan-Gleichgewicht. 
 
Zusätzlich ist die Permeabilität der Zellmembran im Ruhezustand für Natrium- und Calciu-
mionen zwar sehr gering, jedoch nicht vollständig impermeabel. Beide Ionenarten sind außer-
dem weit von ihrem Gleichgewichtspotential entfernt, was eine hohe elektrochemische Diffu-
sionskraft zur Folge hat. Es existieren daher immer Natrium- und in geringerem Maße auch 
Calcium-Leckströme ins Zellinnere, die das Potential ins Positive verschieben und wieder 
Kaliumionen aus der Zelle treiben. Unterstützt wird die Aufrechterhaltung des Ruhepotentials 
daher durch den aktiven Ionen-Transport der so genannten Natrium-Kalium Pumpe, die die 
Leckströme kompensiert. Unter Verbrauch von ATP, dem energiereichen Molekül Adeno-
sintriphosphat, transportiert sie K+-Ionen aus dem extrazellulären Bereich in das Zellinnere 
hinein sowie Na+-Ionen aus dem Zellinneren heraus (Bild 7). 
 
Bei einer Anhebung des Ruhepotentials hin zu positiven Werten verändern sich die Permeabi-
litätseigenschaften der Zellmembran. Initial erfolgt diese Anhebung durch die Ausschüttung 
von Acetylcholin an den motorischen Endplatten der Muskelfasern. Es kommt zu einer Erhö-
hung der Membranpermeabilität für Na+-Ionen (Na+) und damit zu einem vermehrten Ein-
strömen von Na+ in den intrazellulären Raum. Die Zelle wird dadurch weiter depolarisiert und 
es kommt zu einer zusätzlichen Anhebung des Ruhepotentials. Als Folge der auf diese Weise 
veränderten Membranspannung wird die Permeabilität noch stärker erhöht und mehr Na+ 
kann einströmen. Das sich räumlich ausbildende elektrische Feld depolarisiert auf diese Wei-
se auch die unerregten Nachbarareale der Zellmembran und es kommt zur Erregungsfortlei-
tung (Abschnitt 2.1.2.2). Im weiteren Verlauf des Erregungsvorganges findet ein vermehrtes 
Ausströmen von K+-Ionen aus der Zelle statt, wodurch die Ruhespannung über der Zellmemb-
ran wiederhergestellt wird. Dieser immer gleich ablaufende Prozess wird als das „intrazellulä-
re Aktionspotential“ der Erregung bezeichnet. 
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Bild 7: 
Veränderung der Ionenkonzentrationen aufgrund von Permeabilitätsunterschieden der Zell-
membran infolge einer Depolarisation. Nach [Netter 1971]. 
 
2.1.2.2 Erregungsfortleitung 
Um die Muskelfaser auf ihrer ganzen Länge zur Kontraktion anzuregen, muss das an der 
neuromuskulären Endplatte generierte initiale Aktionspotential entlang der Muskelzelle fort-
geleitet werden. Dieser Prozess erfolgt durch die depolarisierende Wirkung des initialen 
Aktionspotentials auf die benachbarten Bereiche der Zellmembran: Durch die Anhebung der 
Membranspannung im Bereich der neuromuskulären Endplatte entsteht ein depolarisierter 
Bereich. Um diesen Bereich bilden sich ein elektrisches sowie ein resultierendes Strömungs-
feld aus. Das entstandene Strömungsfeld führt nun in den benachbarten Bereichen zu einer 
der Ruhespannung entgegen gerichteten Spannung über der Zellmembran, welche auch dort 
zu einer Anhebung des Ruhepotentials und letztlich zur Auslösung eines weiteren Aktionspo-
tentials führt (Bild 8). Auf diese Weise werden entlang der Faser immer wieder neue Akti-
onspotentiale ausgelöst, deren Intensität nicht abnimmt. Dieser Vorgang setzt sich entlang der 
Muskelfaser – ausgehend von der Endplattenregion – in Richtung beider Muskelenden fort. 
Da die absolute Refraktärzeit die Möglichkeit der erneuten Aktivierung einer Muskelfaser 
zeitlich einschränkt, kommt es zu einer gerichteten Ausbreitung der Erregung.  
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Bild 8: 
Feldverteilung entlang der Zellmembran und Prinzip der Erregungsfortleitung. 
 
2.1.2.3 Die Motorische Einheit 
Die Motorische Einheit ist die kleinste funktionelle Einheit des neuromuskulären Systems und 
damit der kleinste Teil der Muskulatur, der einzeln willkürlich kontrahieren kann [Buchthal 
1973]. Eine motorische Einheit eines Skelettmuskels besteht aus einem α -Motoneuron (Vor-
derhornzelle im Spinalkanal) und allen von diesem Neuron innervierten Muskelfasern, wobei 
jede Muskelfaser nur eine motorische Endplatte besitzt (Bild 9) [Golenhofen 1997; Winter 
1990]. Die Anzahl der Motorischen Einheiten pro Muskel variiert beim Menschen stark in 
Abhängigkeit von dessen Funktion: Von etwa 100 für die kleinen Handmuskeln bis zu 1000 
und mehr für die großen Muskeln der Gliedmaßen [Henneman 1981]. 
 
Ebenso unterschiedlich ist auch die Anzahl der zu einer Motorischen Einheit zugehörigen 
Muskelfasern. Auch sie hängt  im Wesentlichen von der Aufgabe des jeweiligen Muskels ab: 
Muskeln, welche eine feine Dosierung der Kraft ermöglichen sollen, verfügen über eine große 
Anzahl motorischer Einheiten bei einer jeweils geringen Anzahl an Muskelfasern pro Motori-
scher Einheit [Pongratz 1990]. Der äußere Augenmuskel zum Beispiel umfasst nur etwa 10 
bis 15 Muskelfasern pro Motorischer Einheit und ist daher insbesondere für feinmotorische 
Aufgaben geeignet [Merletti 2004]. Muskeln dagegen, welche große Kräfte auf eher grobmo-
torischem Niveau bereitstellen sollen, wie beispielsweise der M. Biceps Brachii, verfügen 
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über nur wenige Motorische Einheiten, die aber jeweils eine hohe Anzahl Muskelfasern um-
fassen. Beim M. Biceps Brachii sind dies beispielsweise etwa 300 Fasern pro Motorischer 
Einheit. Unterschiedliche Motorische Einheiten können sich so in ihrer Kraftgenerierungska-
pazität um den Faktor 100 oder größer voneinander unterscheiden [Garnett 1979; Stephens 
1977]. 
 
 
Bild 9: 
Schema einer Motorischen Einheit [Roche Lexikon Medizin 2003]. 
 
Die Muskelfasern einer jeweiligen Motorischen Einheit sind über einen großen Teil der Quer-
schnittsfläche des Skelettmuskels verteilt, das so genannte „Territorium der Motorischen 
Einheit“ [Buchthal 1959; Erminio 1959]. In den großen Skelettmuskeln ist dieses Territorium 
nahezu kreisförmig und weist einen Durchmesser von etwa 5 bis 11 mm auf [Buchthal 1959; 
Buchthal 1957]. Die Muskelfasern einer Motorischen Einheit sind mit Fasern angrenzender 
Motorischer Einheiten mosaikähnlich durchmischt  [Buchthal 1959]. Auf diese Weise sind 
einige wenige Muskelfasern einer einzelnen Motorischen Einheit von Fasern einer Vielzahl 
(etwa 10-15) anderer Motorischer Einheiten umgeben [Buchthal 1973]. 
In Hinblick auf ihre physiologischen Eigenschaften wie Kontraktionsgeschwindigkeit und 
ihre Resistenz gegenüber Ermüdungserscheinungen können Motorische Einheiten in drei 
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Kategorien eingeteilt werden: schnelle und leicht ermüdende, schnelle und wenig ermüdungs-
anfällige sowie langsame und hochgradig ermüdungsresistente Motorische Einheiten [Burke 
1981]. 
2.1.2.4 Rekrutierung und Feuerrate 
Zwei physiologische Mechanismen sind von wesentlicher Bedeutung für die Regelung der 
von einem Muskel bei willkürlicher Kontraktion generierten Kraft: Die Rekrutierung Motori-
scher Einheiten und die Frequenz, mit welcher sie innerviert werden – die so genannte Feuer-
rate. Unter der Rekrutierung versteht man die Aktivierung bisher inaktivierter Motorischer 
Einheiten. Eine Erhöhung der Feuerrate bedeutet ein Ansteigen der Frequenz, mit welcher 
eine einzelne Motorische Einheit aktiviert wird. Die Refraktärzeit (Abschnitt 2.1.2.1) einer 
erregten Muskelfaser begrenzt dabei die Feuerrate nach oben. Das von einem Muskel gene-
rierte Kraftniveau ist umso höher,  je größer die Anzahl der rekrutierten Motorischen Einhei-
ten und je höher ihre Feuerrate ist [Kukulka 1981; Milner-Brown 1973; Moritani 1987]. 
 
Beide Mechanismen, Rekrutierung und Feuerrate, werden über das zentrale Nervensystem 
gesteuert. Sie hängen primär ab vom Kraftniveau und von der Geschwindigkeit der Kontrak-
tion. Das geringste Kraftniveau, welches von einem Muskel ausgeübt werden kann, resultiert 
aus einer Einzelkontraktion der Muskelfasern einer einzelnen Motorischen Einheit. Übersteigt 
das erforderliche Kraftniveau das einer einzelnen motorischen Einheit, erhöht sich die Feuer-
rate, und es werden weitere Motorische Einheiten rekrutiert. Die Rekrutierung der Motori-
schen Einheiten erfolgt in einer spezifischen Reihenfolge [Henneman 1965], welche von der 
Motoneuron-Größe sowie der Größe der Motorischen Einheit abhängt und unter dem Begriff 
„size principle“ bekannt ist [Bawa 1993; De Luca 1982; Freund 1975; Heckman 1993; Ku-
kulka 1981; Milner-Brown 1973]. Bei geringem Kraftniveau werden zunächst solche Motori-
sche Einheiten rekrutiert, die zwar nur ein geringes Kraftniveau generieren können, jedoch 
einen hohen Grad an Ermüdungsresistenz aufweisen. Mit wachsendem Kraftniveau bzw. 
schnellerer Kontraktion werden Motorische Einheiten rekrutiert, welche zwar schneller ermü-
den, aber auch über eine höhere Kraftgenerierungskapazität verfügen [Freund 1975; Henne-
man 1981]. 
 
Bei geringen Kraftniveaus findet eine starke Interaktion zwischen den beiden Mechanismen 
Feuerrate und Rekrutierung statt [Milner-Brown 1973]. Diese Interaktion verändert sich 
jedoch in Abhängigkeit von Funktion und physiologischem Aufbau des jeweils betrachteten 
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Skelettmuskels sowie mit zunehmendem Kraftniveau: Für den Daumenmuskel abductor 
pollicis beispielsweise stellt die Modulierung der Feuerrate den entscheidenden Mechanismus 
zur Kraftdosierung dar [Kukulka 1981; Moritani 1985]. Für die intrinsischen Handmuskeln 
dagegen scheint bei unter 45% MVC (maximaler willkürlicher Kontraktion) die Rekrutierung 
Motorischer Einheiten der wesentliche Mechanismus zur weiteren Erhöhung des Kraftniveaus 
zu sein. Oberhalb von 50% MVC jedoch ist die Rekrutierung im Wesentlichen abgeschlossen. 
Im Biceps und Deltoideus Muskel dagegen findet eine weitere Rekrutierung von Motorischen 
Einheiten statt, bis etwa 80% MVC erreicht werden [De Luca 1982; Kukulka 1981; Moritani 
1987; Moritani 1986]. 
 
Einige frühere Studien haben gezeigt, dass die Feuerrate aktivierter Motorischer Einheiten mit 
wachsendem Kraftniveau monoton ansteigt [Milner-Brown 1973; Tanji 1973]. Dies führte zu 
der Annahme, dass eine weiter zunehmende Erregung des aktiven Motoneuronenpools eine 
Erhöhung der Feuerrate aller aktivierten Motorischen Einheiten implizieren könnte. Neben 
dieser gemeinsamen Erhöhung der Feuerrate finden aber auch gemeinsame Fluktuationen der 
Feuerrate statt. Ergebnisse von DeLuca et al. [De Luca 1982] weisen deutlich auf ein gemein-
sames Verhalten der Feuerraten der Motorischen Einheiten hin, und zwar in Hinblick auf die 
Dauer der Kontraktion und die Höhe des Kraftniveaus. Diese Eigenschaft wird als „common 
drive“ bezeichnet und impliziert, dass das Zentralnervensystem die einzelnen Motorischen 
Einheiten nicht individuell ansteuert. Stattdessen wird die Anforderung einer Kraftänderung 
umgesetzt durch die Variierung der Erregung bzw. Inhibierung des Motoneuronenpools als 
Ganzes. 
 
Nach einem von DeLuca und Erim [De Luca 1994] vorgestellten Modell, welches versucht, 
die unterschiedlichen scheinbar isolierten Forschungsergebnisse miteinander zu verbinden, 
wird die Gesamtheit der Motorischen Einheiten, aus welchen ein Muskel besteht, während 
seiner Kontraktion nicht individuell sondern kollektiv kontrolliert. Die einzigartigen Muster, 
mit welchen die individuellen Motorischen Einheiten feuern, werden demnach nicht durch 
separate Signale beeinflusst, die zu diesen Einheiten gesendet werden, sondern durch ein 
gemeinsames motorisches Signal, den „common drive“, auf welches die Motorischen Einhei-
ten unterschiedlich reagieren. Zieht man die jeweilige Einfachheit des Prinzips des „common 
drive“ sowie des bereits beschriebenen „size principle“ in Betracht, so stellt die Kontrollstra-
tegie über die Motorischen Einheiten in einem Muskel eine funktionell elegante Lösung dar, 
welche die Spezifika der hierarchischen Abstufung („size principle“) mit der lokalen Erre-
2 Stand der Forschung 
 - 15 - 
gung („common drive“) der Motorischen Einheiten kombiniert. Auf diese Weise wird das 
Zentralnervensystem von der Belastung, jede Motorische Einheit separat überwachen und 
regulieren zu müssen, befreit. 
2.1.2.5 Kraftentwicklung 
Einer mechanischen Kontraktion der Muskeln geht ihre elektrische Aktivität voraus. Erst mit 
einer Verzögerung von wenigen 10 ms wird als Antwort auf eine elektrische Erregung die 
eigentliche Kontraktion der Muskelfaser eingeleitet. Dieser Zusammenhang wird als elektro-
mechanische Kopplung bezeichnet. 
 
Muskelfasern bestehen im Wesentlichen aus zwei Typen von Filamenten, die aus dem Protein 
Aktin bzw. dem Protein Myosin aufgebaut sind. Die Muskelkontraktion wird durch eine 
Relativbewegung dieser Proteinfilamente hervorgerufen, wobei das "Aneinander-vorbei-
Gleiten" der Filamente durch die zyklische Wechselwirkung der Motor-Domänen1 der Myo-
sin-Moleküle mit den Aktin-Filamenten bewirkt wird [Goldman 1994; Holmes 2003; Huxley 
1974]. Die Energie hierfür wird aus der Spaltung des Nukleotidmoleküls Adenosin-tri-
phosphat (ATP) gewonnen.  
 
Prinzipbedingt sind Muskeln daher Kraftquellen, die nur Kontraktionen ausführen können 
und demzufolge ausschließlich mechanische Zugkräfte generieren können. Ein kontrahierter 
Muskel könnte sich aus eigener Kraft nicht dehnen und würde in seiner verkürzten, kontra-
hierten Form verbleiben. An vielen Gelenken greifen daher mehrere Muskeln an, die in Ago-
nisten und Antagonisten unterteilt werden können und eine jeweils einander entgegengesetzte 
Zugkraftwirkung entfalten. Auf diese Weise können die Bewegungen in den Gelenken – in 
Abhängigkeit ihrer Freiheitsgrade – abwechselnd in unterschiedlichen Richtungen ausgeführt 
werden. Die Gegenspieler der agonistischen Muskeln werden auf diese Weise vom Antago-
nisten passiv gedehnt und können so für eine erneute Kontraktion eingesetzt werden.  
 
Die Längenänderung des Muskels verändert auch mechanische Eigenschaften wie Steifigkeit 
und viskose Reibung. Sie variieren in Abhängigkeit vom Kontraktionsgrad des Muskels und 
haben demzufolge Einfluss auf die ausgeführte Bewegung. Gleichung (1) gibt die zugrunde 
liegende Bewegungsgleichung für die Annahme konstanter Masse wieder. 
                                                 
1
 Die Motor-Domänen der Myosin-Moleküle werden auch als „Querbrücken“ (engl. crossbridge) bezeichnet. 
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2.1.3 Die Muskeln der oberen Extremität 
In den vorangehenden Abschnitten 2.1.1 und 2.1.2 wurden die Grundlagen der funktionellen 
Anatomie der oberen Extremität sowie der Skelettmuskulatur erläutert. Für eine Beurteilung 
von ausgeführten Bewegungen der oberen Extremität sowie eine Bewertung des zugrunde 
liegenden muskulären Koordinationsmusters ist darüber hinaus die Untersuchung der primär 
an den Bewegungen beteiligten Muskeln erforderlich. Für den überwiegenden Teil aller mög-
lichen Manipulationen im Bewegungsumfang der oberen Extremität sind dies der M. Brachio-
radialis, der M. Biceps brachii, der M. Triceps brachii (lateraler Kopf), der M. Deltoideus 
(medius), der M. Trapezius (descendens) sowie der M. Pectoralis (major und minor). Ihre 
jeweiligen Hauptfunktionen und gegenseitigen Abhängigkeiten werden im Folgenden kurz 
erläutert.  
 
Tabelle 1: 
Wesentliche Muskeln der oberen Extremität: Definition, Funktion und Anatomie. 
Muskelname Definition und Funktion Anatomie 
[Kendall 1993] 
Musculus 
Brachioradialis 
Der Musculus brachioradialis gehört zur radialen 
Gruppe der Extensoren des Unterarms. Er ist der 
am weitesten oberflächlich gelegene Muskel auf 
der radialen Seite des Unterarms. Der Brachioradi-
alis bewirkt eine schwache Beugung im 
Ellenbogengelenk, sowie - abhängig von der 
Stellung des Unterarms - eine Pronation oder 
Supination [Flexicon 2004].  
Musculus 
Biceps Brachii 
Der Musculus biceps brachii ist ein zweiköpfiger 
Muskel, der zur Gruppe der Oberarmmuskeln 
gehört. Die beiden Köpfe des Muskels bezeichnet 
man als "Caput longum" und "Caput breve". Der 
Musculus biceps brachii ist zusammen mit dem 
Musculus brachialis für die Flexion des Unterarms 
im Ellenbogengelenk verantwortlich. Darüber 
hinaus hat er einen starken Anteil an der Supinati-
on des Unterarms. Im Schultergelenk verursacht 
die Kontraktion des Caput longum eine geringe 
Abduktionsbewegung des Arms, die Kontraktion 
des Caput breve eine geringe Adduktion. Die 
Kontraktion beider Köpfe resultiert in einer Ante-
version des Arms [Flexicon 2004]. 
 
2 Stand der Forschung 
 - 17 - 
Musculus 
Triceps Brachii 
Der Musculus triceps brachii ist ein dreiköpfiger 
Muskel, der zur Gruppe der Oberarmmuskeln 
gehört. Die drei Köpfe des Muskels bezeichnet 
man als "Caput longum", "Caput laterale" und 
"Caput mediale". Der Musculus triceps brachii ist 
zusammen mit dem Musculus anconeus für die 
Streckung des Unterarms im Ellenbogengelenk 
verantwortlich. Er wirkt damit als direkter Anta-
gonist des Musculus biceps brachii und des Mus-
culus brachialis. Das zur Scapula ziehende Caput 
longum bewirkt darüber hinaus eine Retroversion 
und schwache Adduktion des Oberarms [Flexicon 
2004].  
Musculus 
Deltoideus 
Der Musculus deltoideus gehört zur dorsalen 
Gruppe der Schultermuskeln. Er ist ein kräftiger, 
in ausgebreiteter Form dreieckiger Muskel und 
umhüllt das proximale Stück des Humerus von 
kranial, ventral, dorsal und lateral. Die Funktionen 
des Musculus deltoideus sind vielfältig und kom-
plex. Je nachdem welche Anteile des Muskels 
angespannt werden resultieren verschiedene 
Bewegungsformen. Die Pars acromialis bewirkt 
eine Abduktion des Armes. Bei einer Abduktion 
über 60° unterstützen die beiden anderen Teile die 
Bewegung. Die Pars acromialis bewirkt gemein-
sam mit der Pars clavicularis eine Anteversion des 
Armes. Spannt sich hingegen die Pars acromialis 
gemeinsam mit der Pars spinalis, wird eine Retro-
version des Armes bewirkt. Bei herabhängendem 
Arm unterstützt die Pars clavicularis die Innenrota-
tion, die Pars spinalis die Außenrotation [Flexicon 
2004]. 
 
Musculus 
Trapezius 
Der Musculus trapezius ist der große oberflächli-
che Muskel zwischen Nacken und dem oberen Teil 
des Thorax. Der Musculus trapezius ist verant-
wortlich für das Heben des Schultergürtels, das 
Kippen des Kopfes nach hinten (Pars descendens), 
das nach innen Ziehen des Schulterblattes (Pars 
transversa) und das Senken des Schultergürtels 
(Pars ascendens) [Flexicon 2004]. 
 
Musculus 
Pectoralis 
Der Musculus pectoralis besteht aus dem großen, 
oberflächlichen Pectoralis major und dem kleine-
ren, zum Großteil unterhalb des Pectoralis major 
liegenden Pectoralis minor. Die Hauptfunktionen 
des Pectoralis major sind die Adduktion des Armes 
als Antagonist zum Deltoideus Muskel, sowie die 
Innenrotation des Armes. Der Pectoralis minor 
zieht als Gegenspieler zum Trapezius die Schulter 
nach vorn und unten [Flexicon 2004]. 
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2.2 Muskuläre Koordination und resultierende Bewegung 
Für das Verständnis einer ausgeführten Bewegung ist die Kenntnis des Zusammenhangs 
zwischen der Mechanik der Bewegungsausführung wie auch der der Bewegung zugrunde 
liegenden muskulären Koordination erforderlich. Ohne Kenntnis der korrespondierenden 
Bewegung lassen sich die von unterschiedlichen Muskeln zeitgleich abgeleiteten Elektromy-
ogramme nur in wenigen Fällen korrekt interpretieren. Das vollständige Verständnis einer 
Bewegung setzt die Untersuchung von Ursache und Wirkung sowie der beteiligten Rege-
lungsprinzipien voraus. Über Rückkopplungsmechanismen hat die Wirkung dabei modulie-
renden Einfluss auf ihre Ursachen. Diese Rückkopplungen sorgen beispielsweise für eine 
stabile Körperhaltung oder die gezielte Ausführung einer Bewegung und reichen bis zur 
visuellen Kontrolle. Vereinfacht kann die muskuläre Aktivität (repräsentiert durch ihr Elek-
tromyogramm) als Ursache und die ausgeführte Bewegung (repräsentiert durch die Winkel-
verläufe der Gelenkkette) als Wirkung verstanden werden kann. 
 
Informationen über die Mechanik der Bewegungsausführung erhält man über eine dreidimen-
sionale Bewegungsanalyse sowie ein entsprechendes biomechanisches Modell. Die der Be-
wegung zugrunde liegende muskuläre Koordination wird über die synchrone Ableitung des 
Oberflächen-Elektromyogramms der primär an der Bewegung beteiligten Muskeln unter-
sucht. Zur Analyse der Bewegung der oberen Extremitäten existieren bislang jedoch kaum 
biomechanische Modelle, welche die vollständige Bewegung der Gelenkkette in allen ihren 
sechs Freiheitsgraden beschreiben (Abschnitt 2.3.5). Die meisten Modelle beschränken sich 
auf eine Verfolgung der Gelenkzentren von Schulter, Ellenbogen und Handgelenk [Corradini 
1992; Riener 1997; Whiting 1988]. Andere Autoren limitieren die Messung und die Bewe-
gung sogar auf eine Ebene [Abend 1982; Atkeson 1985; Flash 1985]. Derart vereinfachte 
Modelle reichen jedoch nicht aus, um speziell pathologische Bewegungsmuster in ihrer Kom-
plexität ausreichend genau wiederzugeben. Sie erlauben daher im Allgemeinen keine medizi-
nisch relevante Aussage in Hinblick auf Ursachenerkennung, Operationsplanung und Thera-
pieverfolgung bei komplexeren Störungen des Bewegungsablaufs. 
 
Synchron zur dreidimensionalen Erfassung der Bewegung muss die Ableitung des Oberflä-
chen-EMGs aller primär an der Bewegung beteiligten Muskeln erfolgen, um deren Aktivi-
tätsmuster in Hinblick auf die muskuläre Koordination und die ausgeführte Bewegung beur-
teilen zu können. Bei der Ableitung der Elektromyogramme ist insbesondere die Einhaltung 
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der im Rahmen des Projekts SENIAM ausgearbeiteten Richtlinien sicherzustellen, um eine 
zuverlässige Messung des Oberflächen-EMGs gewährleisten zu können [Hermens 1999a; 
1999b; Stegeman, D. F. 1999]. Die Richtlinien umfassen u.a. Anweisungen zur korrekten und 
reproduzierbaren Klebung der Ableit-Elektroden über den jeweiligen Muskeln, welche zur 
Erzielung von inter- und intraindividuell vergleichbaren Ergebnissen unabdingbar ist. 
2.3 Bewegungsanalyseverfahren 
Der Begriff der Bewegungsanalyseverfahren umfasst alle Methoden, welche zur Erfassung 
und Auswertung von Bewegungen des Menschen, von Tieren aber auch mechanischen Abläu-
fen in Maschinen zum Einsatz kommen. Genannt seien beispielsweise die einfach videoba-
sierten und photogrammetrischen Verfahren sowie Methoden, welche auf Sensoren basierend 
Messgrößen wie Winkel oder Beschleunigung direkt erfassen. Das im Rahmen dieser Arbeit 
wesentliche System, ein auf den Prinzipien der photogrammetrischen Rekonstruktion basie-
rendes Messverfahren, wird im Folgenden vorgestellt. 
2.3.1 Prinzip der photogrammetrischen Rekonstruktion 
Die photogrammetrische Rekonstruktion einer dreidimensionalen Position verwendet mehrere 
zweidimensionale Projektionen eines Objekts, um auf seine dreidimensionale Position schlie-
ßen zu können. Soll beispielsweise die dreidimensionale Position eines Objekts P0 bestimmt 
werden (Bild 10), so werden zunächst die zu P0 gehörigen Bildpunkte P1 und P2  auf die 
CCD-Sensorebenen zweier aufzeichnender Kameras 1 und 2 projiziert. Im Idealfall definieren 
nun der Zentralpunkt jeder Kamera und der entsprechende Bildpunkt einen Strahl, welcher 
durch den Objektpunkt P0 verläuft. Auf diese Weise konvergieren die jeweiligen Strahlen 
aller verwendeten Kameras in P0. Mit Kenntnis der Bildpunkte der einzelnen Kameras und 
der durch die Kamera-Koordinatensysteme beschriebenen Positionen und Orientierungen der 
Bildebenen und der optischen Zentren von mindestens zwei Kameras kann dann die dreidi-
mensionale Position des Objektpunktes P0 berechnet werden. 
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Bild 10: 
Prinzip der Photogrammetrie [Schmidt 2000] 
 
Je nach Kameramodell sind hierzu aber eine Reihe Parameter erforderlich, um die dreidimen-
sionalen Koordinaten von P0  in die lokalen, zweidimensionalen Bildpunktkoordinaten trans-
formieren zu können [Abdel-Aziz 1971]. Da diese Parameter nicht bekannt oder aber verän-
derlich sind, werden sie vor jeder neuen Messreihe mit Hilfe einer Kalibrierungsmessung 
bestimmt. Bei den in der Bewegungsanalyse zum Einsatz kommenden photogrammetrischen 
Systemen sind die Messobjekte meist so genannte Marker, welche am Körper befestigt wer-
den. Die räumlichen Markerpositionen werden vom Messsystem größtenteils automatisch aus 
den von den Kameras aufgezeichneten Bildern der Marker extrahiert. Aus der jeweils ver-
wendeten Markerart ergibt sich auch die Bezeichnung des Messsystems: Man unterscheidet 
zwischen aktiven und passiven Systemen. 
2.3.2 Aktive Messsysteme 
Aktive Systeme verwenden LEDs als aktive Marker. Die Marker senden mit hoher sequentiel-
ler Frequenz nacheinander Infrarotlicht aus, welches von einer Detektionseinheit erfasst wird. 
Auf diese Weise ist zu einem bestimmten Zeitpunkt jeweils nur ein Marker für das Empfangs-
system sichtbar und durch eine festgelegte sequentielle Reihenfolge eindeutig identifizierbar. 
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Aktive Systeme vermindern damit die Rechenzeit zur Rekonstruktion und schließen darüber 
hinaus Verwechslungen zwischen mehreren Markern im Sichtfeld aus. Letzteres reduziert 
drastisch die Zeit, welche zur Nachbearbeitung der Daten bei passiven Systemen häufig erfor-
derlich ist. Nachteilig bei aktiven Systemen ist die Notwendigkeit einer Energieversorgung, 
welche eine Stromversorgung der LEDs mittels Kabel erforderlich macht. 
2.3.3 Passive Messsysteme 
Passive Marker sind Kugeln, welche mit einer reflektierenden Folie beklebt sind. Sie benöti-
gen keine Stromversorgung. Die Marker werden häufig von an den Kameras befindlichen 
Infrarotlicht-Quellen angestrahlt. Das an der Kugeloberfläche der Marker in Richtung der 
Kamera reflektierte Licht führt bei Verwendung eines IR-Filters zu einer sehr kontrastreichen, 
zweidimensionalen Projektion der Marker in der Bildebene der Kamera. Der wesentliche 
Unterschied zu aktiven Systemen besteht nun darin, dass die einzelnen Marker für das detek-
tierende System nicht von vornherein individuell identifizierbar sind. Anders als bei den 
aktiven Systemen können bei mehreren Markern im Messvolumen die Projektionen der ein-
zelnen Marker jedoch nicht ohne weiteres einem physikalischen Marker zugeordnet werden. 
Dieses Problem verstärkt sich insbesondere dann, wenn Marker sich einander nähern oder 
etwa gegenseitig überdecken. Die applizierten Marker müssen daher nach jeder durchgeführ-
ten Messung manuell oder semi-automatisch mit einem so genannten „Label“ bezeichnet 
werden. In Abhängigkeit von der Qualität der Messung kann dieser Vorgang teilweise sehr 
zeitaufwendig oder unter Umständen abschnittsweise unmöglich sein. Ein großer Vorteil der 
passiven Systeme liegt allerdings darin, dass die am Körper angebrachten Marker keinerlei 
Energieversorgung benötigen. Eine Beeinträchtigung der Bewegung des Probanden durch 
Kabel und das Gewicht von Versorgungsbatterien findet nicht statt. Dieser Vorteil spielt 
insbesondere bei Patienten mit Bewegungsstörungen eine wichtige Rolle. 
2.3.4 Das Bewegungsanalysesystem Vicon 370 
Das Vicon 370 Bewegungsanalysesystem des Herstellers Oxford Metrics wurde für alle im 
Rahmen dieser Arbeit durchgeführten Bewegungsanalysen verwendet. Es handelt sich dabei 
um ein passives Detektionssystem, das die berührungslose Erfassung von beliebig vielen 
reflektierenden Markern mit hoher räumlicher und zeitlicher Auflösung erlaubt. Die Bewe-
gungen der Marker werden zeitgleich von sieben Infrarotkameras aufgezeichnet. Die Kameras 
bestehen aus einem äußeren Ring Infrarotlicht emittierender Dioden (LEDs) sowie der eigent-
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lichen Kameraeinheit, welche mit einem Infrarotlichtfilter ausgestattet ist (Bild 11, links). Das 
von den LEDs emittierte Infrarotlicht wird von den Markern reflektiert und von den Kameras 
aufgezeichnet. Da die Kameras ausschließlich das reflektierte Infrarotlicht aufzeichnen, wird 
ein hoher Kontrast zwischen Marker und Hintergrund erreicht, welcher nach entsprechender 
Kalibrierung des Systems eine weitgehend automatische Rekonstruktion der dreidimensiona-
len Markerpositionen im Raum ermöglicht. Die Genauigkeit des berechneten Verlaufs der 
räumlichen Markerpositionen über der Zeit (sogenannte Markertrajektorien) hängt von der 
Größe des Messvolumens und der Güte der Kalibrierung ab. Bei einer Kantenlänge von 2m 
ist eine Messgenauigkeit von 1 bis 2 mm zu erwarten. Die theoretisch unbegrenzte Anzahl an 
Markern wird praktisch durch ihren Durchmesser, ihre räumliche Dichte bzw. die limitierte 
optische Auflösung der verwendeten Kameras begrenzt. Während der im Rahmen der Arbeit 
durchgeführten Messungen wurden ausschließlich Markerkugeln mit einem Durchmesser von 
9,5 mm verwendet (Bild 11, links). Neben der Aufzeichnung der Markerbewegungen ermög-
licht das Vicon System die zeitlich synchrone Erfassung von bis zu 32 Analog-Kanälen. Die 
Analogsignale werden mit einer Abtastrate von bis zu 5000 Hz und einer Auflösung von 12 
bit verarbeitet. Auf diese Weise können die Daten anderer Messsysteme, wie Elektromy-
ographie oder Kraftaufnehmer, zusammen mit der aufgezeichneten Bewegung der Marker 
synchron verarbeitet werden.  
 
 
 
Bild 11: 
Infrarotkameras mit LED-Stroboskop (rechts) zur Aufzeichnung der Bewegungen passiv-
reflektorischer Marker (links) 
 
2.3.5 Anwendung biomechanischer Modelle in der Bewegungsanalyse 
Photogrammetrische Bewegungsanalysesysteme wie das verwendete Vicon 370 erfassen die 
räumlichen Trajektorien von Markern über die Zeit. Es wird dabei aber nicht die konkrete 
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skeletale Bewegung des Patienten oder Probanden aufgezeichnet, sondern die Bewegung der 
auf der Hautoberfläche befestigten Marker. Um nun den Zusammenhang zwischen der Bewe-
gung der Marker und der tatsächlich vom Menschen ausgeführten Bewegung herzustellen, ist 
die Entwicklung und Verwendung eines biomechanischen Modells notwendig. Biomechani-
sche Modelle können unterteilt werden in so genannte Starrkörpermodelle, welche aus einzel-
nen, in sich starren Segmenten bestehen und solche Modelle, welche auch Weichteile wie 
Haut und Muskelgewebe in die Modellierung mit einbeziehen. 
 
Die einsetzbaren biomechanischen Starrkörper-Modelle reichen von sehr einfachen kinemati-
schen Modellen mit nur einem Marker pro Segment bis hin zu aufwendigen kinetischen Mo-
dellen mit drei Markern pro Segment. Die Anzahl der eingesetzten Marker pro Segment 
limitiert die Genauigkeit des Modells. Segmente mit nur einem Marker können lediglich in 
ihrer räumlichen Position rekonstruiert werden. Segmente mit drei Markern dagegen erlauben 
die Rekonstruktion sowohl ihrer Position wie auch ihrer Orientierung im Raum. Kinematische 
Modelle beschränken sich auf die Bestimmung von rein kinematischen Größen wie Gelenk-
winkel, Geschwindigkeit oder Beschleunigung, während kinetische Modelle darüber hinaus 
auch intersegmentelle Kräfte und Momente modellieren und berechnen können. Jedem Seg-
ment eines kinetischen Modells muss daher auch eine Masse sowie ein Massenträgheitsmo-
ment zugeordnet werden. Alle auftretenden äußeren Kräfte und Momente wie Gravitation und 
Muskelkraft wirken auf die Segmente. 
 
Die Umsetzung eines kinetischen Modells kann daher erheblich aufwendiger sein als die eines 
kinematischen. Der jeweilige Anwendungsfall entscheidet darüber, welcher Aufwand für das 
einzusetzende Modell gerechtfertigt erscheint. Beiden Modelltypen gemeinsam ist die Model-
lierung der intersegmentellen Gelenke. Meist werden diese durch ideale Kugelgelenke appro-
ximiert. Damit sind als Relativbewegungen zwischen den Segmenten nur Rotationen möglich. 
Translationen in den Gelenken werden in diesen Modellen vernachlässigt. Zumindest bei 
einzelnen Gelenken wie dem Knie- und dem Schultergelenk sind die physiologischen Ver-
schiebungen jedoch so groß, dass sie im Allgemeinen auch in den Gelenkmodellen berück-
sichtigt werden müssen [Schmidt 2000]. Das im Rahmen dieser Arbeit verwendete biomecha-
nische Modell wird im Abschnitt 6.2 beschrieben. 
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2.4 Elektromyographie 
Der Begriff Elektromyographie bezeichnet die Aufzeichnung des elektrischen Signals, wel-
ches von einem Skelettmuskel bzw. seinen einzelnen Motorischen Einheiten bei einer Kon-
traktion generiert wird. Das Signal wird in einem so genannten Elektromyogramm dargestellt. 
Die vielfältigen und komplexen Mechanismen, welche die Generierung von Kraft innerhalb 
des Muskels und die Koordination der Skelettmuskeln untereinander steuern, beinhalten 
• Ansteuer- und Kontrollstrategien des Zentralnervensystems, 
• die Signalweiterleitung entlang der Nervenfasern über den synaptischen Spalt zum 
Muskel selbst, 
• die daraus resultierende elektrische Aktivierung der in elementaren Einheiten (Motori-
sche Einheiten) angeordneten Muskelfasern, 
• die Generierung von Kräften, welche an den Sehnen angreifen und die Knochen be-
wegen. 
Der Steuerungsmechanismus verfügt darüber hinaus über eine Reihe von Rückkopplungs-
schleifen. Diese geben über den Spinalkanal Informationen bezüglich der Länge und Verkür-
zungsgeschwindigkeit der Muskeln sowie der an den Sehnen angreifenden Kräfte zurück an 
das Gehirn, welches seine Steuer- bzw. Regelstrategie entsprechend anpasst. Das EMG Signal 
bietet damit einen Einblick in die neuromuskulären Steuer- und Regelmechanismen [Grosse 
2002; Kleissen 1998; Merletti 2004]. 
2.4.1 Invasive Elektromyographie 
Die invasive Elektromyographie nutzt Nadel- wie auch Drahtelektroden, die in den zu unter-
suchenden kontrahierenden Muskel eingebracht werden. Ziel ist dabei die Erfassung und 
Untersuchung der Physiologie bzw. Pathologie auf der Ebene der Motorischen Einheit. Na-
delelektroden erfassen – je nach verwendetem Typus – eine mehr oder weniger große Anzahl 
der zu einer Motorischen Einheit gehörenden Muskelfasern (zwischen 1 bis mehreren 100). 
Ist die aktive Elektrodenfläche klein gegenüber den Abmessungen der Muskelzelle, so kann 
die elektrische Aktivität einzelner Muskelfasern oder kleiner Motorischer Einheiten registriert 
werden. Nadel- und Drahtelektroden weisen in solchen Fällen eine sehr hohe Selektivität mit 
minimaler Einstrahlung von benachbarten Zellen auf [Rau 2004]. Sie können daher bei-
spielsweise als adäquates Mittel zur Untersuchung der Feuerrate einer Motorischen Einheit 
genutzt werden [De Luca 1985]. 
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Einen Nachteil der Nadel- und insbesondere der Drahtelektroden stellt die relative Bewegung 
zwischen Elektrode und Gewebe dar, welche durch die Muskelkontraktion hervorgerufen 
wird [Jonsson 1968; Komi 1970]. Hieraus resultieren eine Reihe von Einschränkungen, wel-
che die Interpretation des gewonnenen Signals betreffen. Des Weiteren handelt es sich um 
eine invasive Methode, die eine nur eingeschränkte Reproduzierbarkeit aufweist. Neben den 
messtechnischen Problemen [Stegeman, D. F. 1994] stellen die invasiven Methoden eine hohe 
Schmerzbelastung für den Patienten dar. Eine wiederholte Anwendung, wie sie beispielsweise 
zur Therapiekontrolle notwendig wäre, ist hier nur bedingt durchführbar. Bestimmte Patien-
tengruppen, etwa Kinder, scheiden deshalb fast vollständig für ihre Anwendung aus. 
 
Die invasive Elektromyographie hat ihre Berechtigung in kleinen oder tiefer gelegenen Mus-
keln bzw. Muskelabschnitten und stellt hierfür eine hervorragende Lösung dar. Für verschie-
dene andere Anwendungsgebiete ist die konventionelle, nicht-invasive Oberflächen-
Elektromyographie besser geeignet. 
2.4.2 Nicht-invasive, konventionelle bipolare Oberflächen-Elektromyographie 
Die konventionelle nicht-invasive Oberflächen-Elektromyographie findet ihr Hauptanwen-
dungsgebiet in der Untersuchung des zeitlichen Aktivitätsmusters einzelner Muskeln oder des 
zeitlichen Zusammenspiels bei ganzen Muskelgruppen. Um qualitativ hochwertige Signale 
reproduzierbar abzuleiten, spielen eine Reihe von Parametern eine wesentliche Rolle. Neben 
einer entsprechend ausgelegten Messkette sind dies vor allem die Elektrodengröße und -form, 
das Elektrodenmaterial, der Abstand zwischen den Elektroden, die Sensorkonstruktion sowie 
die Sensor-Platzierung am Körper (Abschnitt 2.4.2.1). 
 
Bei der EMG-Messung mit bipolarer Elektrodenkonfiguration werden zwei nebeneinander 
liegende Elektroden pro Muskel zur Detektion seiner elektrischen Aktivität auf der Hautober-
fläche oberhalb des Muskels befestigt und eine dritte Elektrode als gemeinsame Masse ver-
wendet, die an einer elektrisch neutralen Position auf dem Körper, beispielsweise oberhalb 
des Wirbels C-7, platziert wird. Die bipolare Elektrodenkonfiguration wird in Kombination 
mit einem Differenzvorverstärker angewendet. Der Differenzverstärker verstärkt die Ampli-
tude des Differenzsignals zwischen den beiden Detektionselektroden. (Stör-)Signale n, wel-
che auf beiden Elektroden identisch sind, werden auf diese Weise im Falle einer idealen 
Differenzverstärkerstufe herausgefiltert (Gleichung (2)).  
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Diese wichtige Eigenschaft eines in der Elektromyographie eingesetzten Verstärkers wird 
durch die Gleichtaktunterdrückung (engl.: Common Mode Rejection Ratio bzw. CMRR) 
beschrieben, wobei dA  die Differenz- und cA  in Gleichung (3) die Gleichtaktverstärkung 
beschreiben. 
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Eine hohe Gleichtaktunterdrückung des Verstärkers etwa in der Größenordnung 105 bis 106 
(100-120dB) und ein Verhältnis der Eingangs- bzw. Ausgangsimpedanz im Bereich 10-5 bis 
10-6 erhöht das Signal-zu-Rausch-Verhältnis der Messung signifikant und erlaubt die Mes-
sung von Elektromyogrammen geringer Amplitude auch in verrauschter Umgebung oder etwa 
bei starker Störeinstrahlung von 50Hz Wechselfeldern.  
 
Eine sich auf den Frequenzgang der Messung nachteilig auswirkende Eigenschaft dieser 
Messanordnung ist allerdings seine Bandpassfilter-Eigenschaft. Die Filtereigenschaften treten 
als Folge der unterschiedlichen Signallaufzeiten bis zum Eintreffen an der jeweiligen Detekti-
onsstelle in Erscheinung. So würde ein Signal, dessen Wellenlänge dem Abstand zwischen 
den Detektionselektroden entspräche, terminiert. Das gleiche gilt auch für Signalfrequenzen, 
die einem ganzzahligen Vielfachen der zugehörigen Wellenlänge entsprechen. Dagegen pas-
sieren Wellenlängen, die dem doppelten Interelektrodenabstand entsprechen, ohne Verände-
rung [Basmajian 1985]. 
 
Das konventionelle Oberflächen-EMG nutzt großflächige Elektroden, die etwa 0,5-1 cm² 
aktive Fläche aufweisen. Als weit verbreiteter Standard wird ein Elektrodenabstand von 2 cm 
verwendet [Hermens 1997]. Einen wesentlichen Unterschied zu den invasiven Verfahren 
stellt die erheblich größere Entfernung zwischen der bioelektrischen Signalquelle, also den 
Muskelfasern, und den aufzeichnenden Messelektroden dar. Aufgrund des resistiven Charak-
ters des dazwischen liegenden Gewebes und seines räumlichen Tiefpassverhaltens kommt es 
zu einer reduzierten räumlichen Auflösung sowie zu Veränderungen im Frequenzgang des 
erfassten Oberflächen-Elektromyogramms. Zusätzlich tritt an der Übergangsstelle zwischen 
Haut und Elektrode eine hohe Impedanz auf. Das konventionelle Oberflächen-EMG ist des-
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halb primär geeignet zur Erfassung der Summenpotentiale vieler gleichzeitig aktiver Motori-
scher Einheiten und somit der Erfassung der integralen elektrischen Aktivität eines Muskels 
[Basmajian 1985; Merletti 1989]. Sein Einsatzgebiet ist damit prädestiniert, Informationen 
über Zeitpunkte und Stärke der Aktivierung einzelner Muskeln sowie ihres zeitlichen Zu-
sammenspiels zu erhalten. Anwendungsgebiete der konventionellen Oberflächen-
Elektromyographie liegen im Bereich der Untersuchung der muskulären Koordination und 
insbesondere im Feld der Bewegungsanalyse. 
2.4.2.1 Artefakte in der Oberflächen-Elektromyographie 
Artefakte können bei bei der Ableitung von Oberflächen-Elektromyogrammen auftreten und 
eine Reihe unterschiedlichster Störungen oder Verfälschungen des Signals hervorrufen. Ins-
besondere bei der Analyse von Bewegungsaufgaben, für deren Ausführung eine nur geringe 
Muskelkraft notwendig ist, können diese Störsignale einen signifikanten Einfluss auf die 
Signalinterpretation haben. Sie umfassen u.a.: 
 
• Artefakte aufgrund von Digitalisierungsfehlern wie Unterabtastung und Quantisie-
rungsfehler [Kamen 1996; Nyquist 1928; Shannon 1949] 
• Signalverfälschungen durch unzureichend ausgelegte Messketten, insbesondere in 
Hinblick auf die Signaldigitalisierung 
• Elektrodenrauschen und Übergangskontakt-Artefakte [Clancy 2002] 
• Artefakte aufgrund von Kabelbewegung [Gatzke 1974; Klijn 1973; Rau 2004; Thus-
neyapan 1989] 
• Artefakte aufgrund von Elektroden-Bewegung sowie Veränderungen der Elektroden-
Ladungsschicht und Deformationen der Haut unterhalb der Elektrode [Hermens 
1999a; Webster 1984; Zipp 1977] 
• Artefakte aufgrund falscher Sensor-Platzierung [Hermens 1999a; 1999b] 
• Signalveränderungen durch Crosstalk (Abschnitt 2.4.2.2) 
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Eine detaillierte Abhandlung der genannten Artefakte findet sich in der bezeichneten Litera-
tur. Zur ihrer möglichst effektiven Vermeidung wurden im Rahmen des Projekts SENIAM 
der Europäischen Union Empfehlungen zur Anwendung der Oberflächen-Elektromyographie 
erarbeitet [Hermens 1999a; 1999b; Stegeman, D. F. 1999]. Sie beinhalten u.a. relativ einfach 
anzuwendende Richtlinien in Bezug auf 
 
• die Elektrodengröße und -form 
• das Elektrodenmaterial 
• den Abstand zwischen den Elektroden 
• die Sensorkonstruktion (beispielsweise in Hinblick auf einen konstanten Elektroden-
abstand) 
• die Sensor-Platzierung am Körper 
2.4.2.2 Crosstalk 
Nicht alle bei der Ableitung von EMG-Signalen potentiell auftretenden Artefakte (Abschnitt 
2.4.2.1) können durch eine entsprechend ausgelegte Messkette und die Beachtung von An-
wendungsrichtlinien vollständig ausgeschlossen werden. Diese Artefakte resultieren aus der 
Natur des EMG-Signals: seines Ursprungs und der Art und Weise wie es sich von seiner 
Quelle zu der das Signal erfassenden Elektrode fortbewegt. Sie könnten daher als „inhärente 
Artefakte“ bezeichnet werden. Zu diesen „inhärenten Artefakten“ gehört der Crosstalk. Als 
Crosstalk wird ein Signal bezeichnet, welches über einem Muskel detektiert wird, tatsächlich 
aber von einem oder mehreren anderen Muskeln in der Nähe des ersten generiert wurde. Bild 
12 zeigt einen Schnitt durch den menschlichen Oberarm mit den Muskeln Biceps und Triceps 
sowie die oberhalb der Muskeln angebrachten Oberflächen-Elektroden zur Ableitung des 
Elektromyogramms. 
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Bild 12: 
Schnitt durch den menschlichen Oberarm: Vereinfachte Darstellung zur Entstehung des 
Crosstalk im Oberflächen-Elektromyogramm am Beispiel der Oberarmmuskeln Biceps und 
Triceps. Nach [Putz 1997]. 
 
Vereinfachend ist mit Pfeilen der potentielle Beitrag des jeweiligen Muskels zum Crosstalk 
im EMG-Signal des anderen Muskels dargestellt. Das Phänomen Crosstalk tritt ausschließlich 
in der Oberflächen-Elektromyographie auf, da hier die Entfernungen der Ableitorte von den 
Signalquellen für unterschiedliche Quellen ähnlich und damit relevant sein können. Crosstalk 
entsteht aufgrund der volumenleitenden Eigenschaften des biologischen Gewebes sowie den 
Eigenschaften der Signalquellen. Es existieren eine Reihe unterschiedlicher Modellvorstel-
lungen darüber, welche Effekte am Auftreten von Crosstalk beteiligt sind [Dimitrov 1977; 
Dimitrov 1988; Dimitrova 1974; Dimitrova 1991; Gootzen 1991; Gydikov 1982; Gydikov 
1972; Kosarov 1975; Lang 1974; Merletti 1997; Stegeman, D.F. 1996]. Auf sie wird im Ab-
schnitt Abschnitt 5 detailliert eingegangen. 
2.4.2.2.1 Einfluss des Crosstalks auf die Interpretation des muskulären Aktivitätsmusters 
Crosstalk ist eine der häufigsten Fehlerquellen für die fehlerhafte Interpretation von Oberflä-
chen-EMG-Signalen, weil das Crosstalk-Signal leicht mit den tatsächlichen vom Muskel 
generierten Signalen verwechselt werden kann. Dies hat oft zur Folge, dass der Muskel unter
 
M. Biceps Brachii 
M. Triceps Brachii 
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halb der EMG-Elektroden als aktiv interpretiert wird, wenn er aber tatsächlich nicht aktiv ist. 
Das Vorhandensein von Crosstalk wird insbesondere dann zu einem kritischen Problem, wenn 
die im abgeleiteten  muskulären Koordinationsmuster enthaltene Information klinischen 
Zwecken dient, also beispielsweise bei der Diagnose, Operations- oder Therapieplanung 
genutzt wird. Eines der wesentlichen Probleme, welche durch das potentielle Vorhandensein 
von Crosstalk entsteht, ist, dass sich sein Auftreten in oberflächlich abgeleiteten EMG-
Signalen benachbarter  Muskeln rein visuell nicht von einer möglichen so genannten Koakti-
vierung unterscheiden lässt. Unter einer Koaktivierung versteht man die willkürliche oder 
unwillkürliche, zeitgleiche Aktivierung zweier oder mehrerer antagonistischer Muskeln. Bild 
13 verdeutlicht den Zusammenhang: Es zeigt jeweils die Oberflächen-Elektromyogramme der 
Oberarm-Muskeln Biceps und Triceps während einer exemplarisch ausgeführten Ellenbogen-
flexion. Im linken Bild a) ist das alternierende Aktivierungsmuster von Biceps und Triceps 
bei physiologischer Koordination erkennbar. Die rechte Bildhälfte b) dagegen zeigt beim 
Versuch der Ausführung einer Ellenbogenflexion die Koaktivierung von Biceps und Triceps. 
 
a) alternierend 
 
b) koaktiviert 
 
Bild 13: 
Muskuläre Koordination am Beispiel der Ellenbogenflexion. 
a) Physiologisches, alternierendes Oberflächen-EMG der Muskeln Biceps und Triceps. 
b) Koaktivierung. 
 
M. biceps brachii 
M. triceps brachii M. triceps brachii 
M. biceps brachii 
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Eine Koaktiverung kann sowohl physiologischer wie auch pathologischer Natur sein [Ait-
Haddou 2000; Hansen 2001; Osu 1999; Suzuki 2001; Whitall 1996; Wise 1998]. Die Koakti-
vierung antagonistischer Muskeln kann physiologischen Charakter haben, wenn diese willkür-
lich ausgeführt wird. In diesem Falle dient die Koaktivierung der Stabilisierung des Gelenks, 
an welchem das Muskelpaar angreift. Eine unwillkürlich ausgeführte Koaktivierung antago-
nistischer Muskeln stellt jedoch eine wesentliche pathologische Veränderung des muskulären 
Koordinationsmusters dar, die einer entsprechenden und möglichst frühzeitigen Behandlung 
bedarf. Sie stellt eine wichtige Ursache für Bewegungsstörungen dar und tritt zum Beispiel 
bei Verletzungen des ansteuernden peripheren Nervs bzw. seiner sich anschließenden, fehler-
haften Reinnervation auf [Bahm 2003a; Bahm 2003b]. Eine andere Ursache für muskuläre 
Koaktivierung sind pathologische Veränderungen im Motorkortex des Zentralnervensystems, 
wie sie etwa bei einer Zerebralparese auftreten können [Farmer 1998; Gibbs 1999]. 
 
Crosstalk hingegen kann zu einer Veränderung der abgeleiteten, nicht jedoch der tatsächlich 
mit der Muskelaktivierung und damit dem Koordinationsmuster in Zusammenhang stehenden 
Signale führen. Dabei können das EMG-Signal des betrachteten Muskels und Crosstalkanteile 
weiterer aktiver Muskeln jedoch nicht durch Filterung getrennt werden, da ihre Signalcharak-
teristika – aufgrund ähnlichen Ursprungs – sowohl im Frequenzband wie auch im Zeitbereich 
sehr ähnlich sind. Die Ableitung der EMG-Signale, wie sie beispielsweise bei der Koaktivie-
rung antagonistischer Muskeln entstehen, kann daher im Zusammenhang mit potentiell auftre-
tendem Crosstalk zu Elektromyogrammen mit sehr unterschiedlicher visueller Interpretation 
führen: 
 
1. physiologische (willkürliche) Koaktivierung ohne Crosstalkanteile in den Signalen, 
2. physiologische (willkürliche) Koaktivierung mit Crosstalkanteilen in den Signalen, 
3. pathologische (unwillkürliche) Koaktivierung ohne Crosstalkanteile in den Signalen, 
4. pathologische (unwillkürliche) Koaktivierung mit Crosstalkanteilen in den Signalen. 
 
Die sichere richtige Interpretation der abgeleiteten Signale ist jedoch auch für entsprechend 
geschultes Personal in keinem der Fälle möglich, da die Möglichkeit des Auftretens von 
Crosstalk in den Signalen anhand der abgeleiten Signale rein visuell nicht ausgeschlossen 
werden kann. 
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Dies soll am Beispiel der Bewertung der muskulären Aktivität des antagonistischen Muskel-
paares von M. Biceps Brachii und M. Triceps Brachii im Oberarm verdeutlicht werden.  
Bild 14 zeigt die mittels konventionellem Oberflächen-EMG bipolar abgeleiteten Roh-Signale 
von Biceps und Triceps für die wiederholte Ellenbogenflexion/-extension bei zwei gesunden 
Probanden sowie einem Patienten mit pathologischer Koaktivierung. Die für den Triceps 
brachii dargestellten Signale der beiden gesunden Probanden A und B sind insbesondere im 
Falle des Probanden B auf Crosstalk zurückzuführen, da eine Aktivierung des Triceps zur 
Beugung des Unterarms (Flexion) anatomisch nicht erforderlich ist. Im Falle des Patienten 
dagegen erlaubt das für den Triceps dargestellte Signal mehrere Interpretationsmöglichkeiten: 
Zum einen könnte das Signal, wie schon im Falle der Probanden, von Crosstalk herrühren – 
etwa, weil der Triceps-Muskel des Patienten gelähmt ist oder evtl. gar keine muskulär be-
gründete Bewegungsstörung vorliegt. Es könnte sich jedoch auch tatsächlich um das Signal 
des aktiven Triceps-Muskels handeln – etwa im Falle einer pathologischen Koaktivierung von 
Biceps und Triceps. In letzterem Fall kann sich darüber hinaus zusätzlich potentieller Cross-
talk anderer Muskeln dem Signal des Biceps, wie auch dem des Triceps überlagern. 
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Bild 14: 
Bipolar abgeleitete, unbearbeitete Oberflächen-EMG-Signale von Biceps und Triceps bei der  
Ellenbogenflexion von gesunden Probanden und einem Patienten. 
 
Bei der Diagnosefindung ist demnach möglicherweise vorhandener Crosstalk in den abgelei-
teten Signalen im Elektromyogramm offensichtlich nicht unmittelbar unterscheidbar von 
einem pathologischen Aktivitätsmuster. Diese Unterscheidung ist jedoch wesentlich für die 
medizinische Diagnosefindung bei Bewegungsstörungen und die sich anschließende Behand-
lung. Das potentielle Vorhandensein von Crosstalk-Artefakten ist deshalb bei der Ableitung 
von Oberflächen-EMGs ein verbreitetes und wesentliches Problem.  
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2.4.2.2.2 Experimentelle Untersuchungen des Crosstalk 
Unterschiedliche Methoden zur Crosstalk-Identifizierung und seiner Eliminierung wurden in 
der Vergangenheit untersucht. Van Vugt und Van Dijk beispielsweise verglichen sechs Elekt-
roden-Konfigurationen mit unterschiedlichen räumlichen Filtereigenschaften, um die wir-
kungsvollste und zugleich einfachste Methode zu finden, Crosstalk in antagonistischen Mus-
kelpaaren des Beines zu verringern. Dazu führten sie Untersuchungen an Probanden sowohl 
bei supramaximaler Nervenstimulation wie auch bei maximaler willkürlicher Kontraktion 
(MVC) durch [van Dijk 1999; van Vugt 2001]. Sie stellten fest, dass der Crosstalkanteil bei 
der Verwendung zweifach-differentieller Elektroden am besten reduziert wurde und schlugen 
daraufhin die Verwendung so genannter „verzweigter“ Elektroden nach Koh und Grabiner 
anstelle der sonst üblichen bipolaren Standard-Ableitung vor [Koh 1993]. Dimitrova et al. 
zeigten jedoch anhand von Simulationen (Abschnitt 2.4.2.2.3), dass sich mit dieser Methode 
der Crosstalkanteil insbesondere bei Ableitung über den Enden tief liegender Muskeln nicht 
signifikant reduzieren lässt [Dimitrova 2002]. Perry et al. schlugen Crosstalk-Indizes auf der 
Basis des Amplitudenverhältnisses zwischen Oberflächen-EMG und intramuskulärer EMG-
Aufzeichnung vor [Perry 1981]. 
 
Solomonow et al. untersuchten die myoelektrische Aktivität des M. Gastrocnemius Medialis, 
des M. Gastrocnemius Lateralis und des M. Tibialis Anterior bei Katzen mit Hilfe der Ober-
flächen- und Drahtelektromyographie [Solomonow 1994]. Sie zeichneten deren Oberflächen- 
und Draht-Elektromyogramme während supramaximaler Nervenstimulation jeweils vor und 
nach der Durchtrennung der Nerven zum M. Gastrocnemius Lateralis und zum M. Tibialis 
Anterior auf, um den Crosstalk-Anteil in benachbarten Muskeln zu bestimmen. Nach Durch-
trennung der Nerven betrug der auf Crosstalk zurückzuführende, maximale EMG-Wert im 
Vergleich zum zuvor bei intaktem Nerv gemessenen Wert weniger als 5% bei Oberflächen-
Elektroden und weniger als 2,5% bei Draht-Elektroden. Die mit Oberflächen-Elektroden 
gemessenen Werte waren jedoch in solchen Fällen signifikant höher, in denen ein wesentli-
cher Anteil subkutanen Fettgewebes den Muskel bedeckte. In diesen Fällen betrug der maxi-
male EMG-Wert bei Oberflächen-Elektroden 20 (± 16.6) % (für den gleitenden Durchschnitt) 
und 16 (± 12) % (für den Spitze-Spitze Wert). Solomonow et al. schlossen daher, dass die 
Aufzeichnung eines Oberflächen-EMGs von unter Fettgewebe liegenden Muskeln (etwa bei 
Kindern) mit hoher Wahrscheinlichkeit von Crosstalk betroffen sein wird [Solomonow 1994]. 
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De Luca und Merletti untersuchten mit Hilfe der elektrischen Stimulation den Crosstalk eines 
einzelnen menschlichen Bein-Muskels und werteten die aufgezeichneten Signale nahe gele-
gener Muskeln aus [De Luca 1988]. Sie schlussfolgerten, dass ein über einem bestimmten 
Bein-Muskel aufgezeichnetes Oberflächen-EMG Signal, das eine Spitze-Spitze-Amplitude 
von bis 16,6% des Signals eines nahe gelegenen Muskels aufweist, vermutlich eher auf Cross-
talk, als auf Aktivität des Muskels unterhalb der Elektrode zurückzuführen ist. Hierbei muss 
allerdings beachtet werden, dass es sich bei der elektrischen Stimulation eines Muskels nicht 
um eine der physiologischen Aktivierung vergleichbare, sondern um ein gleichzeitiges Auslö-
sen von Aktionspotentialen einer Vielzahl motorischer Einheiten und damit um ein suprama-
ximales EMG-Signal handelt. 
 
Nur ein sehr geringer Anteil der Forschung beschäftigt sich mit den auftretenden Problemen 
im Zusammenhang mit Crosstalk im Falle der oberen Extremität. Mogk untersuchte die Mus-
keln des Unterarms während unterschiedlicher Haltungen (proniert, neutral, supiniert) und 
wertete die Größe des vorhandenen gemeinsamen Signals (common signal) zwischen Elekt-
rodenpaaren aus, die er um den Umfang des Unterarms verteilte [Mogk 2003]. Um die Größe 
des gemeinsamen Signals zu quantifizieren, verwendete er die Kreuzkorrelationfunktion. 
Mogk ermittelte, dass der Anteil des gemeinsamen Signals ungefähr 40% zwischen angren-
zenden Elektrodenpaaren (3 cm getrennt) betrug. Der Anteil fiel auf ungefähr 10% bei 6 cm 
Abstand und auf 2,5% bei 9 cm. Auch mit diesem Ansatz ist jedoch eine hinreichende Quanti-
fizierung des Crosstalk – insbesondere für diagnostische Zwecke – nicht möglich. 
2.4.2.2.3 Modellhafte Untersuchungen des Crosstalk 
In der Literatur finden sich Angaben, dass die ausschließliche Anwendung der Kreuzkorrela-
tion für eine zuverlässige Crosstalk-Detektion nicht hinreichend ist [Dimitrov 2003; Farina 
2002; Merletti 2004]. Morrenhof und Abbink beispielsweise benutzten den Kreuzkorrelati-
onskoeffizienten zwischen zwei Signalen als Crosstalk-Indikator [Morrenhof 1985]. Ihr An-
satz basierte jedoch auf einer einfachen Modellierung der Signalquellen, bei welcher die 
Entstehungs- und Verlöschungseffekte des Aktionspotentials an der motorischen Endplatte 
und am Übergang Muskel-Sehne nicht berücksichtigt wurden (Abschnitt 5.2.1.2). Dimitrova 
und Dimitrov dagegen simulierten das Potential Motorischer Einheiten, welches von longitu-
dinalen Punkt-Elektroden sowie bipolaren Elektroden detektiert wird und berücksichtigten 
dabei die vorgenannten Entstehungs- und Verlöschungseffekte. 
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Zu ihren wesentlichen Ergebnissen [Dimitrova 2002] gehört, dass 
• insbesondere der von tiefer liegenden Muskeln resultierende Crosstalk aufgrund der 
Verlöschungseffekte am Sehnenende sowohl bei monopolarer wie auch bipolarer Ab-
leitung nicht erheblich reduziert werden kann, und dass deshalb 
• nicht nur die unter dem Muskel von Interesse liegenden Muskeln zum Crosstalk bei-
tragen könnten, sondern auch weitere Muskeln in dessen Umgebung. Dabei können 
die Anteile der letzteren Muskeln am Crosstalk sogar höher sein, 
• die Entfernung zwischen den aktiven Muskelfasern und der Elektrode für die propa-
gierende Hauptphase des Aktionspotentials der Motorischen Einheit als Tiefpassfilter 
fungiert; dies ist jedoch nicht der Fall für die Phasen bei Entstehung und Auslöschung 
(Abschnitt 5.2.1.2), 
• daher können die bei Entstehung und Auslöschung resultierenden Effekte in den Po-
tentialen tief liegender Muskeln nicht eliminiert werden, auch nicht durch eine longi-
tudinale Orientierung von bipolaren Elektroden und einen geringen Elektrodenab-
stand, 
• bei der Ableitung mit bipolaren Elektroden in longitudinaler Orientierung wird der 
Crosstalk über den Enden der tiefer liegenden Muskeln am größten sein, 
• eine mathematische Differentiation von monopolar detektierten EMG-Signalen kann 
den aus allen Anteilen des Aktionspotentials der Motorischen Einheiten resultierenden 
Crosstalk nicht reduzieren. Lediglich der Crosstalk der propagierenden Hauptphase 
des Aktionspotentials kann auf diese Weise reduziert werden, nicht jedoch der aus den  
Phasen bei Entstehung und Auslöschung resultierende (Abschnitt 5.2.1.2). 
2.5 Fazit 
Die bisherigen Untersuchungen führten jeweils isoliert zu keiner zufriedenstellenden Lösung 
der Crosstalk-Problematik. Mit den bislang zur Verfügung stehenden Mitteln ist weder eine 
vollständige Eliminierung, noch eine Detektion oder Quantifizierung des Crosstalk möglich. 
Das Grundproblem, dass sich das über einem bestimmten Muskel abgeleitete Signal potentiell 
aus einer Mixtur unterschiedlicher Signalquellen zusammensetzen kann, bleibt bestehen. Da 
die jeweils abgeleiteten EMG-Signale keinem spezifischen Muskel (nämlich dem unterhalb 
der Ableitelektrode) allein zugeordnet werden können, ist auch ihre für die Bewertung der 
muskulären Koordination erforderliche zeitliche Einteilung in Phasen muskulärer Aktivität 
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bzw. Inaktivität unsicher. Durch den potentiell vorhandenen Crosstalk ist deshalb die Qualität 
der EMG-Signale bzw. die Sicherheit ihrer Interpretation in Hinblick auf die muskuläre Ko-
ordination nicht ausreichend für eine klinische Anwendung. 
 
Es besteht daher ein dringender Bedarf zur Verbesserung – insbesonder in Hinblick auf die 
diagnostisch-klinische Anwendung der Oberflächen-Elektromyographie. Im Folgenden wird 
deshalb ein umfassenderer Ansatz gewählt und eine neue, verbesserte Methodik zur Quantifi-
zierung des Crosstalk-Anteils in oberflächlich abgeleiteten EMG-Signalen vorgestellt. 
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3 Anforderungen und Konzept für ein 
Verfahren zur Quantifizierung des 
Crosstalk-Anteils 
Die Entwicklung eines in die klinische Routine integrierbaren Verfahrens zur Quantifizierung 
des Crosstalk-Anteils in oberflächlich abgeleiteten EMG-Signalen, welches eine zuverlässige 
Bewertung des muskulären Koordinationsmusters ermöglicht, erfordert die Erfüllung einer 
Reihe spezifischer Anforderungen. 
 
 
1. Entwicklung eines Maßes zur Quantifizierung des Crosstalkanteils 
Die Kenntnis der Größe des Crosstalkanteils in konventionell abgeleiteten Oberflächen-
Elektromyogrammen ist die Voraussetzung für eine zuverlässige Trennung zwischen patholo-
gisch veränderten muskulären Aktivitätsmustern und physiologischen, lediglich durch Cross-
talk beeinflussten Aktivitätsmustern (Abschnitt 2.4.2.2.1). Um eine zuverlässige und korrekte 
Interpretation der mittels EMG erfassten muskulären Aktivitätsmuster möglich zu machen, 
muss daher eine Vorgehensweise entwickelt werden, die ein quantitatives Maß für den im 
EMG-Signal enthaltenen Crosstalkanteil liefert. Dazu müssen, ausgehend von grundlegenden 
feldtheoretischen Aspekten, die für die Größe des Crosstalkanteils relevanten Parameter 
definiert und entsprechende Signalverbeitungsverfahren zu deren automatisierten Extraktion 
aus den abgeleiteten EMG-Signalen entwickelt werden. Für die auf den extrahierten Parame-
tern basierende Signalinterpretation müssen geeignete Algorithmen entwickelt werden, die die 
extrahierten Parameter ihrem jeweiligen Einfluss entsprechend gewichtet berücksichtigen und 
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abschließend die Bestimmung des quantitativen Crosstalkanteils erlauben. Bild 15 veran-
schaulicht die Vorgehensweise. 
 
 
Bild 15: 
Konzept der Verfahrensentwicklung 
 
 
2. Beispiel für die klinische Anwendung des Verfahrens 
Zusätzlich wird ein Beispiel für die Anwendung des Verfahrens zur Quantifizierung des 
Crosstalkanteils implementiert. Das Beispiel soll die Unterscheidung zwischen muskulärer 
Koaktivierung und einem lediglich durch Crosstalk veränderten Elektromyogramm auf der 
Basis des Maßes zur Quantifizierung des Crosstalkanteils erlauben und so den klinischen 
Nutzen des Verfahrens exemplarisch belegen. Bild 16 zeigt das schematische Konzept. 
 
 
Bild 16: 
Schematisches Konzept des klinischen Anwendungsbeispiels 
 
 
3.  Validierung des entwickelten Verfahrens 
Das entwickelte Verfahren muss zunächst auf theoretischer Ebene über entsprechende Simu-
lationen modellhaft validiert werden. In einem zweiten Abschnitt erfolgt die klinische Vali-
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dierung anhand von Messdaten, die im Rahmen von Patienten- und Probandenmessungen 
aufgezeichnet werden. Das unter Punkt 2 genannte Anwendungsbeispiel wird im Rahmen der 
Validierung ebenfalls sowohl modellhaft wie auch klinisch überprüft. Die klinische Validie-
rung dient auf diese Weise auch der Beurteilung der diagnostischen Aussagekraft des entwi-
ckelten Verfahrens. Die prinzipielle Vorgehensweise zeigt Bild 17. 
 
 
 
Bild 17: 
Konzept der Überprüfung des Verfahrens 
 
 
3.1 Modellhafte Validierung anhand von Simulationen 
Ist die Verteilung der bioelektrischen Quellen und Senken bekannt, so kann von ihnen auf die 
Feldverteilung auf der Hülle (der Hautoberfläche) geschlossen werden. Von der Feldvertei-
lung auf der Hülle kann jedoch nicht umkehrbar eindeutig auf die Quellen-/Senkenverteilung 
geschlossen werden. Zur theoretischen Validierung des Verfahrens ist deshalb apriori-Wissen 
im Rahmen eines Modells erforderlich, welches die Simulation der an der Hautoberfläche 
abgeleiteten bipolaren EMG-Signale auf der Basis der Modellierung von bioelektrischer 
Quelle und Volumenleiter erlaubt. Das entwickelte Modell muss zunächst selbst validiert 
werden, bevor es abschließend zur Validierung des entwickelten Verfahrens eingesetzt wer-
den kann. Dazu werden experimentelle Daten verwendet. Mittels des validierten Modells 
besteht dann die Möglichkeit, EMG-Messdaten zu simulieren. Dabei können Artefakte (Ab-
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schnitt 2.4.2.1) kontrolliert ausgeschlossen bzw. eingebunden und die muskuläre Aktivierung 
sowie Gewebeeigenschaften simuliert werden. Die Modellierung bietet damit eine gute Mög-
lichkeit, die neuen Mess- bzw. Analysemethoden für die EMG-Daten zu validieren und zu 
verifizieren. Da den vom Modell generierten Daten bekannte Eigenschaften zugrunde liegen, 
können sie als quasi „Gold Standard“ angesehen werden. 
 
Die überwiegende Zahl der bereits verfügbaren analytischen Modelle zur Simulation der 
Potentialverteilung auf der Hautoberfläche umfasst nur einen Muskel. Vorliegende Modellie-
rungen der bioelektrischen Quelle berücksichtigen außerdem zumeist nicht die Effekte, wie 
sie bei Generierung und Auslöschung des Aktionspotentials entstehen. Bei Problemstellun-
gen, die die muskuläre Koordination mehrerer Muskeln untersuchen, sind derartige Modelle 
nicht ausreichend. Dies gilt insbesondere für die Untersuchung der Koordination antagonisti-
scher Muskeln. Hier sind neben der Modellierung mehrerer Muskeln v.a. auch die Effekte bei 
Generierung und Auslöschung des Aktionspotentials zu beachten, da insbesondere letztere 
wesentlichen Einfluss auf eine Veränderung der abgeleiteten EMG-Signale durch Crosstalk 
haben können (Abschnitt 2.4.2.2.3). Das zu entwickelnde Modell muss daher die Simulation 
zweier voneinander unabhängiger Muskeln erlauben, welche in einen inhomogenen, anisotro-
pen Volumenleiter eingebettet sind. Die muskuläre Aktivierung muss für jeden der beiden 
Muskeln separat und auf Ebene der Motorischen Einheiten vorgebbar sein. Bei der Modellie-
rung der bioelektrischen Quelle müssen spezielle Effekte wie etwa bei der Generierung und 
Auslöschung des Aktionspotentials berücksichtigt werden. 
 
Die auf diese Weise vom Modell simulierten EMG-Messdaten werden abschließend mit Hilfe 
des entwickelten Verfahrens zur Quantifizierung des Crosstalkanteils verarbeitet. Die Validie-
rung erfolgt durch den Vergleich des Verarbeitungsergebnisses mit den vorgegebenen Rand-
bedingungen der Simulation. 
 
3.2 Klinische Validierung durch experimentelle Messungen 
In einem zweiten Schritt erfolgt die klinische Validierung des im Rahmen der Arbeit ent-
wickelten Verfahrens. Dabei wird exemplarisch eine Patientengruppe mit Bewegungsstörun-
gen der oberen Extremität untersucht. Mit Hilfe einer entsprechend auszulegenden Messkette 
sowie unter Nutzung eines 3D-Bewegungsanalysesystems werden synchron die muskuläre 
Aktivität sowie die dreidimensionale Bewegung der Patienten bzw. Probanden erfasst. Aus 
den dreidimensionalen Bewegungsdaten werden anschließend mit Hilfe eines biomechani-
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schen Modells die Gelenkwinkelverläufe der vollständigen Gelenkkette der oberen Extremität 
bestimmt. Die abgeleiteten EMG-Messdaten werden unter Benutzung des entwickelten Ver-
fahrens zur Quantifizierung des Crosstalkanteils verarbeitet. Die klinische Validierung erfolgt 
abschließend über den Vergleich der ermittelten Gelenkwinkelverläufe mit den Ergebnissen 
des  entwickelten Verfahrens.  
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4 Entwicklung einer Methodik zur 
Quantifizierung des Crosstalkanteils 
4.1 Grundlegende feldtheoretische Aspekte 
Crosstalk entsteht durch die Volumenleitereigenschaften biologischen Gewebes (Abschnitt 
2.4.2.2). Der Beitrag der einzelnen Signalquellen bzw. Muskeln zum abgeleiteten Signal ist 
dabei von einer Vielzahl Parametern abhängig. Viele der Parameter sind bei jedem Menschen 
unterschiedlich und oft nur mit großem Aufwand, zum Teil aber gar nicht separat quantifi-
zierbar. Einige der wesentlichen sind  
 
• die Entfernungen zwischen Quellen und Ableitelektroden, 
• die Eigenschaften des dazwischen liegenden Gewebes, 
• die Positionen der Ableitelektroden am Körper, 
• der Abstand zwischen den Ableitelektrodenpaaren (IED2). 
 
Der Einfluss der einzelnen Parameter gründet sich letztlich auf die Maxwell’sche Feldtheorie 
[Maxwell 1873]. Bei der Beschreibung des Volumenleiters, wie ihn der menschliche Körper 
darstellt, kann die kapazitive Komponente der Gewebeimpedanz im Frequenzbereich der 
internen bioelektrischen Vorgänge vernachlässigt werden. Schwan und Kay konnten zeigen, 
dass die im Volumenleiter vorhandenen Ströme im Wesentlichen auf Stromleitung basieren 
und zu ihrer Berechnung daher lediglich die Kenntnis des rein resistiven Gewebewiderstands 
erfordern [Schwan 1957]. Zwar konnte von van Veen nachgewiesen werden, dass der Volu-
menleiter nicht nur rein resistive, sondern auch kapazitive Eigenschaften hat [van Veen 1992]; 
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bei der Modellierung muss jedoch abgewogen werden, ob deren vergleichsweise geringer 
Einfluss berücksichtigt werden muss. Des Weiteren kann der elektromagnetische Fortlei-
tungseffekt vernachlässigt werden [Geselowitz 1963]. Diese Annahmen implizieren, dass die 
zeitvarianten bioelektrischen Ströme und Spannungen innerhalb des menschlichen Körpers 
unter quasi-stationären Bedingungen untersucht werden können [Plonsey 1967]. Für diesen 
Fall ( 0=Erot
r
) gelten entsprechend der allgemeinen Feldtheorie [Junge 1994; Maxwell 1873; 
Plonsey 1975] die folgenden Beziehungen. 
Zwischen elektrischem Vektorfeld E
r
 und dem Skalarfeld des Potentials ϕ : 
 ϕ−∇=E
r
 
(4) 
Für die eingeprägte Stromdichte i
r
 der bioelektrischen Quelle3: 
 iJ
rr
=∇  (5) 
Für die elektrische Gesamtstromdichte J
r
 im Volumenleiter: 
 EiJ
rrr
σ+=  (6) 
 
Da von quasi-stationären Bedingungen ausgegangen wird, erfolgt eine Ladungsneuverteilung 
als Folge von Veränderungen der Quelle in vernachlässigbar kurzer Zeit. Die Divergenz der 
Gesamtstromdichte J
r
∇  beschreibt die Veränderungen der Ladungsdichte über die Zeit. Da 
jedoch die Ladungsdichte Null sein muss, gilt auch für die Divergenz der Gesamtstromdichte 
0=∇J
r
. Damit reduziert sich Gleichung (6) zur Poisson-Gleichung [Plonsey 1969]: 
 σϕσϕ 2∇=⋅∇+∇⋅∇=⋅∇ Ji
rr
 
(7) 
 
Aus Gleichung (7) resultiert der Zusammenhang (in kartesischen Koordinaten) zwischen 
Stromdichtequelle i
r
 und Potential ϕ  in einem inhomogenen, anisotropen Medium [Merletti 
2004]: 
 
 
                                                                                                                                                        
2
 IED : Inter Electrode Distance 
3
 die eingeprägte Stromdichte der bioelektrischen Quelle ist keine Folge des elektrischen Feldes, sondern entsteht 
durch Energiequellen, die nicht-elektrischer Natur sind. Sie ist ein nicht-konservativer Strom, der durch die 
bioelektrische Aktivität von Nerven und Muskelzellen aufgrund von Umwandlungsprozessen von chemischer 
zu elektrischer Energie entsteht. 
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mit 
xσ , yσ , zσ  : elektrische Leitfähigkeit des Medi-
ums in den drei Raumrichtungen 
 
(8) 
 
Die sich bei der Kontraktion eines Muskels auf der Hautoberfläche einstellende Potentialver-
teilung entspricht – zunächst unter Vernachlässigung dämpfender Eigenschaften des Gewebes 
– dem Summenpotential der Muskelfasern aller zum Ableitzeitpunkt aktiven motorischen 
Einheiten des Muskels. Die elektrische Erregung einer einzelnen Muskelfaser kann dabei 
durch die transmembrane Stromdichtequelle i
r
 beschrieben werden. Wird vereinfachend ein 
homogener, isotroper und rein resistiver Volumenleiter unendlicher Ausdehnung mit einer 
konstanten elektrischen Leitfähigkeit σ  angenommen, so lässt sich das von der Stromdichte-
quelle i
r
, welche sich entlang einer der Raumkoordinaten befindet und sich entlang der Lon-
gitudinalachse z einer Muskelfaser fortbewegt, erzeugte Potential, das an einem Messpunkt 
( )mmmm zrP ,,ϑ  in einer Entfernung ( )mPzD ,  von der Faser messbar ist, wie folgt berechnen 
[Plonsey 1969; Plonsey 1995; Trayanova 1990]: 
 
 
( ) ( )( )∫
+∞
∞−
= dz
PzD
tzi
tP
m
m
,
,
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1
,
r
piσ
ϕ  (9) 
 
4.2 Hypothese eines individuellen Crosstalk-Risikos 
Gleichung (9) stellt zusammen mit der Formulierung einer transmembranen Stromdichtequel-
le i
r
 für die einzelnen aktiven Muskelfasern als bioelektrischer Quelle die Grundlage für die 
Bestimmung der Potentialverteilung an der Hautoberfläche dar. Im Falle biologischen Gewe-
bes kann zwar nicht von einem homogenen und isotropen Volumenleiter ausgegangen wer-
den, gleichwohl beinhaltet Gleichung (9) grundsätzlich die für eine Bestimmung der Potenti-
alverteilung erforderlichen Parameter in einem abschnittsweise homogenen und isotropen 
Bereich. Von diesen Parametern stellen die elektrischen Leitfähigkeit σ  sowie die Distanz 
( )mPzD ,  zwischen bioelektrischer Quelle (transmembrane Stromdichtequelle ir ) und dem 
Messpunkt (Ort der Ableitelektrode) ( )mmmm zrP ,,ϑ  zwei in Abhängigkeit von der Beschaf-
fenheit des biologischen Gewebes variierende Größen dar. Da jeder Mensch eine ihm eigene 
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Anatomie sowie komplexe, in hohem Maße inhomogene und individuelle Gewebeeigenschaf-
ten aufweist, kann davon ausgegangen werden, dass die Parameter σ  und D  bei jedem Men-
schen individuell unterschiedlich sein werden und dass auch die Frequenzabhängigkeit von σ  
im Frequenzbereich der muskulären Aktivität individuell ist. Da auch der Anteil der sich 
ausbildenden Potentialverteilung an der Hautoberfläche, welcher durch Crosstalk (Abschnitt 
2.4.2.2) begründet ist, der Gleichung (9) gehorcht, kann angenommen werden, dass das Auf-
treten von Crosstalk ebenfalls in erheblichem Maße von diesen spezifischen Eigenschaften 
und Parametern beeinflusst wird. Das würde bedeuten, dass auch der Crosstalk selbst eine 
individuelle Größe ist, die von Mensch zu Mensch variiert und die Wahrscheinlichkeit und 
Höhe seines Auftretens in den abgeleiteten EMG-Signalen vom jeweiligen Individuum ab-
hängt. Um die Wahrscheinlichkeit4 für das Auftreten von Crosstalk für jeden Menschen indi-
viduell quantifizieren zu können, wurde im Rahmen dieser Arbeit ein „Crosstalk Risk Fac-
tor“, kurz CRF, eingeführt. Seine Definition und Bestimmung soll in den folgenden Abschnit-
ten erläutert werden.  
4.3 Definition des „Crosstalk Risk Factor” (CRF) 
Wie im vorigen Abschnitt 4.2 beschrieben, wird von der Annahme ausgegangen, dass das 
Risiko für Crosstalk eine für jeden Menschen individuelle, bei kontralateralen Muskelpaaren 
in vergleichbaren Körperbereichen, wie etwa dem linken und rechten Oberarm, weitgehend 
feststehende Größe hat, die jedoch von einer Vielzahl schwerlich quantifizierbarer Faktoren 
wie den Gewebeeigenschaften abhängt. Der Crosstalk Risk Factor (CRF) soll dieses Risiko 
bzw. den Anteil des Crosstalk quantifizieren und damit eine zuverlässige Bewertung aufge-
zeichneter EMG-Signale in Hinblick auf das muskuläre Koordinationsmuster ermöglichen. 
Dabei soll auch die sichere Unterscheidung zwischen Crosstalk und Koaktivierung (Abschnitt 
2.4.2.2.1) bei antagonistischen, benachbarten Muskeln sichergestellt sein. Beides ist mit den 
bisherigen Verfahren (Abschnitt 2.4.2.2) nicht möglich. 
 
Die einzelnen Schritte zur Definition des CRF fasst Bild 18 schematisch zusammen. 
 
                                                 
4
 Der Begriff Wahrscheinlichkeit wird hier im probabilistischen Sinne nicht exakt verwendet. 
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Bild 18: 
Schema zur Definition des „Crosstalk Risk Factor“. 
 
4.3.1 Wahl einer geeigneten exemplarischen Bewegung 
Ausgangspunkt für eine Bestimmung des Crosstalk Risk Factor ist die Ableitung der konven-
tionellen, bipolaren Oberflächen-Elektromyogramme zweier antagonistischer Muskeln wäh-
rend der Ausführung einer wiederholten Bewegung mit physiologischem Koordinationsmus-
ter. Sie dient als Referenz auf die eine Beurteilung potentiell pathologischer Koordinations-
muster bezogen wird. Für die ausgewählte Bewegung muss gewährleistet sein, dass jeweils 
immer nur einer der beiden Muskeln aktiv ist, sein Antagonist jedoch keine oder eine nur sehr 
geringe Muskelaktivität zeigt. Eine Bewegung, die diesen Bedingungen genügt, ist beispiels-
weise die Flexion (Beugung) und Extension (Streckung) des Ellenbogens. Bild 19 zeigt 
schematisch den entsprechenden Bewegungsablauf, an dem hauptsächlich die antagonisti-
schen Oberarmmuskeln Biceps und Triceps beteiligt sind. Von diesen wird das konventionel-
le, bipolare Oberflächen-Elektromyogramm abgeleitet. 
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Bild 19: 
Schematische Darstellung der Bewegung des Unterarms bei Flexion (Beugung) und Extensi-
on (Streckung) im Ellenbogengelenk. Nach [Putz 1997]. 
 
4.3.2 Detektion der Phasen muskulärer Aktivität 
Für die Bestimmung des CRF ist die Berechnung von Parametern notwendig, die aus den bei 
Ausführung der Bewegung aufgezeichneten EMG-Signalen extrahiert werden. Die Aussage-
kraft und Zuverlässigkeit dieser Parameter steigt während Phasen ausgeprägter muskulärer 
Aktivität, da hier das Signal-zu-Rausch-Verhältnis des abgeleiteten Signals erheblich höher 
ist. Aus diesem Grunde müssen zunächst die Phasen muskulärer Aktivität in den abgeleiteten 
EMG-Signalen bestimmt werden. Für ein objektives Verfahren ist dabei eine automatisierte 
Bestimmung erforderlich. 
 
In der Literatur finden sich im Prinzip zwei unterschiedliche Verfahren zur Bestimmung der 
„an“/„aus“-Phasen. Bonato schlug einen Detektor vor, der mit zwei Schwellwerten arbeitet 
[Bonato 1998]. Dabei wird für das abgeleitete Elektromyogramm zunächst in einem definier-
ten Beobachtungsfenster die Anzahl der Samples gezählt, die einen ersten Schwellwert über-
schreiten. Überschreitet die Anzahl der Samples einen bestimmten zweiten Schwellwert, so 
wird eine „an“-Phase erkannt. Beide Schwellwerte sind dabei sowohl von einander selbst wie 
von der Varianz des Rauschens, der Fensterbreite und der gewünschten Detektions- und 
Fehlerwahrscheinlichkeit abhängig. 
 
Eine zweite, häufiger verbreitete Methode zur Bestimmung der Aktivitätsphasen besteht 
darin, das EMG-Signal zunächst gleichzurichten und im Anschluss daran seine Einhüllende 
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zu berechnen [Bekey 1977; Shiavi 1981]. Überschreitet die Einhüllende einen zuvor festge-
legten Schwellwert, so wird in diesem Bereich generell von einer muskulären Aktivität aus-
gegangen. 
 
Im Rahmen dieser Arbeit wurde der zweite Ansatz mit einem Schwellwert verwendet. Der 
erste Ansatz mit zwei Schwellwerten wurde ebenfalls umgesetzt. Er führte jedoch zu keiner 
Erhöhung der Erkennungsleistung bei gleichwohl höherer Rechenzeit. 
 
Die Effektivität der Erkennungsleistung des „an“/„aus“ -Phasendetektors hängt zunächst stark 
von der Wahl des Schwellwerts ab. Im Rahmen der Arbeit wurde sein Wert anhand einer 
EMG-Referenzmessung bestimmt: Der Proband entspannt seine Muskulatur, während die 
EMG-Signale für einige Sekunden aufgezeichnet werden. Der zur Phasendetektion ange-
wandte Schwellwert wird auf der Basis eines einstellbaren Signal-zu-Rausch-Verhältnisses 
SNR berechnet. Im Rahmen der durchgeführten Messungen wurde hierfür ein Wert von 
dB 18=SNR  gewählt. Nach Gleichrichtung des digitalisierten Grundrauschens n  aus der 
EMG-Referenzmessung wird der arithmetische Mittelwert n  der Signalamplitude über die 
vollständige Aufzeichnungsdauer des digitalisierten Signals und die zugehörige Standardab-
weichung nσ  bestimmt. 
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Anschließend wird hieraus unter Verwendung des gewünschten Signal-zu-Rausch-
Verhältnisses SNR der Schwellwert sσ  bestimmt.  
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Das während einer anschließenden Bewegungsausführung des Probanden abgeleitete EMG 
wird gleichgerichtet und seine Einhüllende mittels gleitendem Durchschnitt („moving avera-
ge“) bei einer Fensterbreite von 25ms berechnet. Überschreitet nun die Einhüllende des 
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gleichgerichteten EMG-Signals den Schwellwert sσ , so wird dieser Bereich zunächst als 
Phase muskulärer Aktivität gekennzeichnet. 
4.3.3 Postprozessor zur Nachbearbeitung der detektierten Phasen 
Den im ersten Schritt detektierten Aktivitätsphasen wird ein Postprozessor als weitere Kaska-
de nachgeschaltet, dessen Aufgabe in der Entfernung von fälschlicherweise gekennzeichneten 
Aktivitätsphasen besteht. 
 
Hierzu gehören zum einen „Aktivitätsphasen“ einer Dauer von weniger als 50 ms oder aber 
die Unterbrechung einer Aktivität ähnlicher Zeitdauer. Derart kurze Peaks oder aber Einbrü-
che im Signal haben unter koordinatorischen Gesichtspunkten keine physiologische Bedeu-
tung [Bonato 1998] und werden daher aus dem detektierten Aktivitätsmuster eliminiert. 
 
Eine weitere Aufgabe des Postprozessors besteht in der Entfernung von Aktivitätsphasen sehr 
geringer Amplitude. Diese Phasen heben sich zwar vom Grundrauschen ab und stellen somit 
keine reinen Ruhephasen dar, sie sind aber auf der anderen Seite in ihrer Amplitude deutlich 
geringer als die übrigen detektierten Aktivitätsphasen. Der Postprozessor eliminiert daher 
solche zunächst als aktiv detektierten Abschnitte, deren mittleres Maximum 
( )∑
=
=
pL
t
t
p
p sL
q
1
max
1
 der Einhüllenden s des jeweiligen Abschnitts p der Länge pL  kleiner ist 
als das 0,5-fache der mittleren Maxima aller insgesamt detektierten Abschnitte K desselben 
EMG-Kanals ( ∑
=
⋅
K
p
pqK 1
15,0 ). 
 
In seiner dritten Stufe entfernt der Postprozessor möglicherweise auftretende, amplitudenstar-
ke Peaks, die innerhalb von Ruhephasen auftreten und lediglich wenige Samples breit sind. 
Diese Peaks sind zumeist auf Stoßartefakte zurückzuführen und werden vom vorgeschalteten 
„an“/„aus“ -Phasendetektor fälschlich als kurze Aktivitätsphase erkannt, da sich durch die 
Bestimmung der Einhüllenden des gleichgerichteten EMG-Signals der Peak zu seiner Basis 
hin verbreitert und seine Dauer dadurch die oben genannte Grenze von 50 ms überschreitet. 
Die Entfernung solcher Aktivitätsphasen erfolgt für alle aktiven Abschnitte die kürzer als 
300 ms sind und zu über 80% ihrer Dauer unterhalb eines bestimmten Schwellwertes liegen. 
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Dieser Schwellwert ist der Standardabweichung Abschnittσ  des EMG-Signals des Abschnittes 
umgekehrt proportional. Sein empirisch ermittelter optimaler Wert beträgt Abschnittσ150 .  
 
Für die Bestimmung des CRF werden in den folgenden Abschnitten lediglich solche Aktivi-
tätsphasen betrachtet, bei denen die „an“-Phasen von Agonist und Antagonist UND-verknüpft 
sind. Werden für die bei physiologischer Bewegungsausführung abgeleiteten Elektromy-
ogramme keine UND-verknüpften Aktivitätsphasen detektiert, so kann ein Crosstalk-Risiko 
für diesen Fall ausgeschlossen werden. Eine detektierte Aktivität nur eines der Muskeln resul-
tiert weder in Crosstalk noch Koaktivierung; aus diesem Grund werden solche Phasen im 
Folgenden nicht weiter betrachtet.  
4.3.4 Normierte Kreuzkorrelationsfunktion 
Die normierte Kreuzkorrelationsfunktion bemisst die Ähnlichkeit zwischen zwei Signalen mit 
einer Zahl zwischen +1 und -1 [Lüke 1999]. Für größte Ähnlichkeit ergibt bei gleichen oder 
ähnlichen Signalen, die durch Multiplikation mit einem positiven reellen Faktor auseinander 
hervorgehen, die Kreuzkorrelation den Wert +1. Die größte Unähnlichkeit mit einem Wert 
von -1 ergibt sich für Signale, die gegeneinander negiert sind oder durch Multiplikation mit 
einem negativen, reellen Faktor auseinander hervorgehen. Die Kreuzkorrelation beträgt Null, 
wenn keine lineare Beziehung zwischen beiden Signalen besteht. Die auf die Energie zweier 
diskreter Signale 1s  und 2s  normierte Kreuzkorrelationsfunktion ist wie folgt definiert [Lüke 
1999]: 
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Für die Kreuzkorrelationsfunktion gilt bei diskreten Signalen, die zeitlich nicht gegeneinander 
verschoben sind, 0=m . Die EMG-Signale unterschiedlicher Quellen weisen jedoch unter-
schiedliche Aktivierungszeiten auf. Diese resultieren bei Annahme quasi-stationärer Bedin-
gungen (Abschnitt 4.1) nicht aus den Laufzeiten der Signale in Hinblick auf die Feldausbrei-
tung, sondern aus der Ausbreitungsgeschwindigkeit der Erregung über die Muskelfasern 
sowie der Nervenleitgeschwindigkeit. Im Folgenden wird deshalb das Maximum der Kreuz-
korrelationsfunktion betrachtet. Für die Untersuchung der Korrelation von EMG-Signalen 
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antagonistischer Muskeln ist es nicht sinnvoll, die Signale über die gesamte Aufzeichnungs-
dauer miteinander zu korrelieren, also sowohl aktive wie auch passive Phasen zu betrachten. 
Zwar ist auch hier eine Unterscheidung zwischen Crosstalk und Koaktivierung denkbar, die 
Korrelationsfunktion wird jedoch durch das Vorhandensein von Phasen muskulärer Inaktivität 
in Abhängigkeit von deren Länge beeinflusst und damit eine korrekte Unterscheidung un-
wahrscheinlicher. Phasen muskulärer Inaktivität enthalten einen hohen Anteil Rauschen, in 
welchen die Kreuzkorrelationsfunktion aufgrund des näherungsweise stochastischen Charak-
ters des zunehmenden Rauschanteils Werte nahe Null annimmt. Aus diesem Grunde wurden 
für die aus der Kreuzkorrelationsfunktion der antagonistischen Muskel-EMGs gewonnene 
Information ausschließlich Phasen muskulärer Aktivität in Betracht gezogen, wie sie von dem 
in Abschnitt 4.3.2 beschriebenen Detektor bzw. Postprozessor bestimmt wurden. Aus den 
extrahierten Maxima der Kreuzkorrelationsfunktion der aktiven Abschnitte einer Messung 
wird anschließend der mit der Länge der jeweiligen Abschnitte gewichtete Durchschnittswert 
aller Abschnitts-Maxima der Messung gebildet. 
 
Im Rahmen von durchgeführten Probandenmessungen konnte mit Hilfe des statistischen t-
Tests nachgewiesen werden, dass die Korrelation zwischen den EMG-Signalen der antagonis-
tischen Muskeln bei physiologischem Koordinationsmuster signifikant höher ist als bei einem 
durch Koaktivierung pathologisch veränderten Muster (Abschnitt 4.3.6.1: Tabelle 2). Die 
Irrtumswahrscheinlichkeit hierfür lag bei 0,1%. 
4.3.5 Energiequotient 
In der Literatur finden sich jedoch Hinweise, dass der Einsatz der Kreuzkorrelationsfunktion 
zur Detektion des Crosstalks ungeeignet ist (Abschnitt 2.4.2.2). De Luca beschreibt zwar die 
Möglichkeit, den Crosstalk über die Kreuzkorrelation zu identifizieren und nennt einen Wert 
von 0,3, unterhalb dessen kein Crosstalk zu erwarten sei [De Luca 1993]. Jedoch schätzt er 
selbst die Methodik als zu unsicher ein und nennt als Unsicherheitsfaktoren beispielsweise 
Inhomogenitäten im Gewebe zwischen den Muskeln, durch die es zu Streuungen und Filteref-
fekten kommt, die die Korrelation der Signale soweit senkten, dass ein vorhandener Crosstalk 
anhand des Grenzwertes der Korrelation von 0,3 nicht mehr erkannt würde. Diese Vermutung 
wird durch Messungen an Probanden im Rahmen dieser Arbeit untermauert. Bei der Auswer-
tung der Messungen kam es zu starken Überschneidungen der Intervalle von physiologischen 
und pathologischen Korrelationswerten (Abschnitt 4.3.6.1: Tabelle 2).  
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Die normierte Kreuzkorrelationsfunktion wurde daher im Rahmen der Arbeit nicht als allein 
stehendes Instrument zur Crosstalk-Detektion eingesetzt, sie stellt vielmehr nur einen Parame-
ter dar, der neben anderen zur Quantifizierung des Crosstalk-Risikos als Teil eines unscharfen 
Verfahrens eingesetzt wird (Abschnitt 4.3.6). Zu diesen Parametern gehört auch der im Fol-
genden definierte Energiequotient zwischen den Elektromyogrammen zweier aktiver Mus-
keln: Bei durchgeführten Messungen kann es teilweise zur Detektion von muskulärer Aktivi-
tät sowohl für den Agonisten wie auch den Antagonisten kommen, wobei jedoch die Signal-
energie bzw. die Amplitude eines der beiden Signale in Relation zum anderen sehr gering ist 
(Bild 20). 
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Bild 20: 
Exemplarische Messung sehr geringer muskulärer Aktivität eines Muskels, hier beim Triceps 
brachii (rechts). Bipolar abgeleitete, unbearbeitete Oberflächen-EMG-Signale während einer 
wiederholten Ellenbogenflexion eines gesunden Probanden. 
 
In diesen Fällen ist eine Bewertung des detektierten Abschnitts in Hinblick auf ein mögliches 
Auftreten von Crosstalk irrelevant und der Abschnitt kann aus der weiteren Analyse ausge-
schlossen werden. Für alle zeitgleich detektierten Aktivitätsphasen wird daher das Verhältnis 
ihrer Signalenergien berechnet. Die Energie W eines reellwertigen Signals ( )ts  im Zeitbereich 
1t  bis 2t  wird in der Systemtheorie wie folgt definiert [Lüke 1999]: 
 
( )∫=
2
1
2
t
t
dttsW  
mit +∞→−∞→ 21 ,tt  
(13) 
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Entsprechend lautet ihre Definition für zeit- und wertdiskrete, reelle Signale [Lüke 1999] 
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(14) 
Der Energiequotient zweier zeitgleicher Aktivitätsphasen berechnet sich folglich zu 
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Liegt für zwei zeitgleich detektierte Aktivitätsphasen das auf diese Weise bestimmte Verhält-
nis ihrer Signalenergien unter 0,02, so werden sie aus der weiteren Analyse ausgeschlossen. 
4.3.6 Einsatz eines unscharfen Verfahrens zur Quantifizierung des Crosstalk-Anteils 
Die Zusammenhänge zwischen den bislang beschriebenen Parametern in Hinblick auf das 
resultierende Crosstalkrisiko werden nun mit Hilfe eines unscharfen (engl.: fuzzy) Verfahrens 
modelliert. Wesentlicher Vorteil des unscharfen Ansatzes gegenüber einem probabilistischen 
ist es, dass der unscharfe Ansatz auch dann eingesetzt werden kann, wenn keine in sich ge-
schlossene mathematisch-analytische Beschreibung eines Sachverhaltes oder Problems vor-
liegt, sondern nur eine abschnittsweise analytische oder eine auf (beispielsweise medizini-
schem) Expertenwissen beruhende, verbale Beschreibung. Dies ist aufgrund der Komplexität 
und Vielfalt der an der Entstehung von Crosstalk beteiligten Parameter und Randbedingungen 
im vorliegenden Fall gegeben (Abschnitt 4.1 und 4.2). Basierend auf den abschnittsweise 
analytischen Beschreibungen und auf Expertenwissen beruhenden, linguistisch formulierten 
Regeln, kann auf diese Weise mittels der sogenannten unscharfen Logik (engl.: Fuzzy Logic) 
eine mathematische Beschreibung gewonnen werden, die in Rechnersystemen genutzt werden 
kann. Der CRF zur Bestimmung des Crosstalkanteils in EMG-Signalen wird deshalb in einem 
letzten Schritt unter Verwendung der in den vorangehenden Abschnitten aus den EMG-
Signalen extrahierten Information mit Hilfe des unscharfen Verfahrens bestimmt. 
 
So genannte unscharfe Verfahren basieren auf einer unscharfen Logik, die mit unscharfen 
Mengen arbeitet. Die Methode der unscharfen Logik und ihrer unscharfen Mengen wurden 
Mitte der 1960er Jahre von Lotfi Zadeh eingeführt [Zadeh 1965]. Im Prinzip handelt es sich 
bei der Fuzzy Logik um eine Mehrwerte-Logik, die die Definition von Zwischenwerten in der 
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konventionellen booleschen Logik erlaubt, die mit absoluten Zuordnungen in der Form „wahr 
oder falsch“, „ja oder nein“, „schwarz oder weiß“ arbeitet (Bild 21). Die unscharfe Logik 
entspricht damit eher der menschlichen Denkweise und seiner Zuordnung zu linguistischen 
Begriffen wie „warm“, „heiß“, „sehr heiß“. 
 
 
 
 
 
Bild 21: 
Unterscheidung zwischen Boole’scher Zweiwerte-Logik (links) und Fuzzy Mehrwerte-Logik 
(rechts). 
 
Fuzzy-Systeme verfügen prinzipiell über den in Bild 22 gezeigten Aufbau. Voraussetzung für 
ihren erfolgreichen Einsatz ist jedoch, dass Expertenwissen für die Regelung bzw. Lösung des 
Problems vorliegt und fuzzy-gerecht implementiert werden kann. Die Eingabe- bzw. Ausga-
bewerte eines üblichen Fuzzy-Systems sind so genannte „scharfe“ Werte, die sich von den 
„weichen“ unscharfen Werten bzw. linguistischen Termen der Fuzzy-Logik unterscheiden. 
Um die numerischen scharfen Eingabewerte für die weitere Verarbeitung nutzbar zu machen, 
werden sie zunächst fuzzyfiziert. Dies geschieht über die Anwendung von Zugehörigkeits-
funktionen. Die Zugehörigkeit zu den einzelnen unscharfen Mengen, wie etwa „heiß“ oder 
„kalt“ wird ausgedrückt durch den Grad der Zugehörigkeit µ . Diesem Grad werden über eine 
Zugehörigkeitsfunktion kontinuierliche Werte zwischen 0 und 1 zugeordnet. Die auf diese 
Weise fuzzyfizierten Eingabewerte werden anschließend über das vorhandene Expertenwis-
sen miteinander verknüpft und führen über sogenannte Fuzzy-Regeln (Fuzzy-Regelwerk) zu 
einer unscharfen Ausgabe, die bei der De-Fuzzyfizierung wieder in scharfe numerische Werte 
transformiert werden kann [Bogey 1992; Chau 2001a; 2001b; Rau 1995]. 
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Bild 22: 
Prinzipieller Aufbau eines Fuzzy-Systems 
 
Ein Hauptproblem bei der Entwicklung von Fuzzy-Systemen ist dieWahl geeigneter Zugehö-
rigkeitsfunktionen. Die Analyse der in Anwendungen benutzten Zugehörigkeitsgrade zeigt, 
dass es nicht wie bei der frequentistischen Interpretation von Wahrscheinlichkeiten auf den 
exakten numerischen Wert im Intervall [0;1] ankommt, sondern nur auf seine Größenord-
nung. Dies wird auch durch psychologische Untersuchungen gestützt, die zeigen, dass ein 
Mensch normalerweise nur zu einer Differenzierung von höchstens sieben bis elf Zugehörig-
keitsgraden imstande ist [Kruse 1994]. 
 
Für die Akquisition und Konstruktion von Zugehörigkeitsfunktionen werden in der Literatur 
zahlreiche Verfahren vorgeschlagen. Übersichten finden sich in [Dubois 1980; Norwich 1984; 
Turksen 1991]. Die meisten dieser Verfahren basieren auf statistischen Methoden, die als 
direct rating, polling, set-valued statistics und reverse rating bezeichnet werden oder auf der 
Analyse relativer Präferenzen [Saaty 1978; 1974]. Die Wahl der Zugehörigkeitsfunktionen 
sowie der Operatoren ist eng mit Aspekten der Entscheidungstheorie verknüpft. In [French 
1988; 1984] wird auf die dabei zu berücksichtigenden Probleme eingegangen. Vergleichbare 
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Ansätze zur Wahl eines Wahrscheinlichkeitsmaßes im Rahmen der subjektiven Wahrschein-
lichkeitstheorie werden in [Winkler 1967a; 1967b] diskutiert. 
4.3.6.1 Bestimmung zweier Zugehörigkeitsfunktionen für die Menge „Crosstalk vorhanden” 
Im Folgenden werden zunächst zwei unterschiedliche Zugehörigkeitsfunktionen für die Men-
ge „Crosstalk vorhanden“ definiert. Beide Zugehörigkeitsfunktionen basieren auf Experten-
wissen und sind deshalb z.T. empirisch ermittelt worden. Sie drücken auf der Grundlage 
dieses Expertenwissens und eines jeweils aus den abgeleiteten EMG-Signalen extrahierten 
Parameters, das so genannte Glaubensmaß µ , mit 10 ≤≤ µ , für das Vorhandensein von 
Crosstalk aus. Die verwendeten extrahierten Parameter sind zum einen das mittlere Maximum 
der normierten Kreuzkorrelationsfunktion und zum anderen der mittlere Energiequotient. 
Beide Zugehörigkeitsfunktionen sollen in einem späteren Schritt (Abschnitt 4.3.6.2) mitein-
ander verknüpft werden, um den CRF zu bestimmen. 
4.3.6.1.1 Zugehörigkeitsfunktion auf Basis des mittleren Maximums der normierten Kreuz-
korrelationsfunktion 
Die Definition der Zugehörigkeitsfunktion in Bild 23 basiert auf der statistischen Auswertung 
von im Rahmen dieser Arbeit gewonnenen Messdaten in Hinblick auf ihre Kreuzkorrelati-
onswerte bei physiologischem und pathologischem Koordinationsmuster und stellt damit 
bereits Expertenwissen dar. Die Auswertungsergebnisse der an gesunden wie auch pathologi-
schen Probanden bzw. Patienten durchgeführten EMG-Messungen sind in Tabelle 2 zusam-
mengefasst. 
 
Tabelle 2: 
Auswertung des Maximums der Kreuzkorrelationsfunktion bei gemessenen Probanden 
 max(Kreuzkorrelation) 
physiologisch 
max(Kreuzkorrelation) 
pathologisch 
Anzahl der Messungen 23 28 
Minimum 0,0836 0,0476 
Maximum 0,6667 0,4151 
Mittelwert 0,2387 0,1284 
Standardabweichung 0,1628 0,0919 
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Um sich bei der Erstellung der Zugehörigkeitsfunktion auf verlässliche Quellwerte stützen zu 
können, wurde die Signifikanz des Unterschieds der Mittelwerte 21, xx  in der Kreuzkorrelati-
on für physiologische bzw. pathologische Koordinationsmuster in Tabelle 2 mit Hilfe des 
statistischen t-Tests überprüft: Es wurde untersucht, ob sich die Mittelwerte zweier Stichpro-
ben signifikant unterscheiden, d.h. statistisch überzufällig sind. Dabei wird sowohl die Irr-
tumwahrscheinlichkeit λ  wie auch der Umfang der Stichprobe n berücksichtigt. Mit wach-
sendem Umfang der Stichprobe wird die t-Verteilung der Normalverteilung immer ähnlicher 
und geht für ∞→n  in sie über. Aus den Werten in Tabelle 2 wird der Testwert tt  nach Glei-
chung (16) berechnet. Die Stichproben unterscheiden sich auf einem vorgegebenen Konfi-
denzniveau λ  genau dann signifikant, wenn tt  größer als der zugehörige Tabellenwert Tt  für 
den Freiheitsgrad 221 −+= nnν  ist.  
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Tabelle 3: 
Ergebnisse der Signifikanzprüfung mittels t-Test 
Testwert tt  3,05 
Freiheitsgrad ν  49 
Tabellenwert Tt  für Irrtumswahrscheinlichkeit 01,0=λ  [Gottwald 
1988] 
2,68 
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Die Ergebnisse des t-Tests sind in Tabelle 3 zusammengefasst. Da Tt tt >  ist, muss die Null-
hypothese verworfen werden, d.h. zwischen den beiden Mittelwerten 21, xx  (für physiologi-
sche bzw. pathologische Koordinationsmuster) bestehen signifikante Unterschiede.  
 
Die in Bild 23 dargestellte Zugehörigkeitsfunktion für das Vorhandensein von Crosstalk bei 
einem Individuum basiert auf dem Wissen aus den durchgeführten Messungen, die den in 
Tabelle 2 zusammengestellten Messwerten zugrunde liegen. Zu ihrer Definition wird zu-
nächst nur das Maximum der Kreuzkorrelationsfunktion (Abschnitt 4.3.4) zwischen den 
abgeleiteten EMGs zweier Aktivitätsphasen bei physiologischer Bewegungsausführung be-
trachtet. Um die „scharfen“ Werte der Kreuzkorrelation zu fuzzyfizieren, wird den aus den 
EMG-Signalen bestimmten Werten der Kreuzkorrelationsfunktion ein Grad der Zugehörigkeit 
CRFkk ,µ  für die Menge „Crosstalk ist vorhanden“ zugeordnet. Liegt der Maximalwert der 
Kreuzkorrelationsfunktion einer Aktivitätsphase unter 0,1, so wird der Zugehörigkeitsgrad 
CRFkk ,µ mit Null festgelegt, da schon allein aufgrund des geringen Korrelationswertes kein 
Crosstalkrisiko zu erwarten ist. Der Korrelationswert von 0,1 der Stützstelle (0,1;0) liegt 
dabei deutlich unterhalb des niedrigsten Mittelwertes der Kreuzkorrelationsmaxima bei patho-
logischer wie auch physiologischer Koordination (Tabelle 2). 
 
 
Bild 23: 
Zugehörigkeitsfunktion 10
,
≤≤ CRFkkµ  auf Basis des mittleren Maximums der Kreuzkorrelati-
onsfunktion. 
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Im Bereich (0,1;0) bis (0,4;0,7) ist die Steigung der Zugehörigkeitsfunktion am größten, da in 
diesem Intervall die größten Unterschiede in der Zuordnung von CRFkk ,µ  zu bestimmten Kor-
relationswerten auftreten. Hier wurde die Zugehörigkeitsfunktion auf Grundlage des Vertei-
lungsverhältnisses zwischen der Anzahl an Fällen mit hohem Crosstalk-Risiko RiskCThighN −  
und Fällen mit geringem Crosstalk-Risiko RiskCTlowN −  bei gruppierten Einzelfällen mit be-
kanntem Kreuzkorrelationswert erstellt.  Probanden mit ähnlichem mittlerem Maximum der 
Kreuzkorrelationsfunktion ( )( )mkmax  wurden in Gruppen zusammengefasst und in Hinblick 
auf das wahrscheinliche Vorhandensein bzw. Nicht-Vorhandensein von Crosstalk ausgewer-
tet. Dem jeweiligen Korrelationswert wurde anschließend ein dem Verhältnis von Hoch-
Risikofällen zu Niedrig-Risikofällen entsprechender, auf die erste Nachkommastelle gerunde-
ter Zugehörigkeitsgrad zugewiesen. Gleichung (17) verdeutlicht den Zusammenhang.  
 
 
( )( )( )
RisikoCThohesRisikoCTgeringes
RisikoCThohes
CRFkk NN
N
mk
−−
−
+
≈max
,
µ  
für ( )( ) { }5,0;4,0;3,0;2,0max =mk  
(17) 
 
Kreuzkorrelationsmaxima mit Werten über 0,5 treten nur selten auf. Sie sind durchgängig 
einem hohen Anteil an Crosstalk zuzurechnen. Aus diesem Grund wurde die Zugehörigkeits-
funktion im letzten Abschnitt zwischen den Stützstellen (0,5;0,8) und (1,0;1,0) nicht weiter 
aufgelöst, sondern linear interpoliert. 
4.3.6.1.2 Zugehörigkeitsfunktion auf Basis des Energiequotienten 
Mit der im vorigen Abschnitt 4.3.6.1.1 definierten Zugehörigkeitsfunktion basiert die Be-
stimmung des Crosstalk-Risikos bislang ausschließlich auf den mittleren Maxima der Kreuz-
korrelationsfunktion. Die entsprechende Zugehörigkeitsfunktion in Bild 23 beinhaltet jedoch 
ein relativ breites Interpolationsintervall im Bereich [0,15;0,4], in welchem keine sehr sichere 
Zuordnung zur Menge „Crosstalk vorhanden“ bzw. „Crosstalk nicht vorhanden“ erfolgen 
kann. Bei Kenntnis der individuellen Neigung eines Probanden zum Crosstalk ließe sich die 
Zuordnung in diesem Intervall verbessern: Liegt beispielsweise im Rahmen eines pathologi-
schen Koordinationsmusters eine Koaktivierung antagonistischer Muskeln vor, so führt diese 
im theoretischen Idealfall zu einem Kreuzkorrelationswert von nahe Null. Überlagern sich 
den hierbei auftretenden EMG-Signalen jedoch zusätzlich Crosstalk-Signalanteile, so heben 
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diese die Korrelationswerte an. Dies geschieht umso mehr, je höher der sich überlagernde 
Crosstalk-Anteil ist. Ließe sich also feststellen, dass ein Proband eine individuell erhöhte 
Affinität zum Auftreten von Crosstalk aufweist, so könnte davon ausgegangen werden, dass 
hierdurch die Kreuzkorrelationswerte insgesamt angehoben werden. Basierend auf diesem 
Wissen kann dann die Zugehörigkeitsfunktion zur Bestimmung des Glaubensmaßes für das 
Auftreten von Crosstalk individuell angepasst und ihre Aussage weiter präzisiert werden. 
 
Die absoluten Signalamplituden von Oberflächen-EMG-Signalen, welche über unterschiedli-
chen Muskeln abgeleitet wurden, sollten aufgrund ihrer starken Abhängigkeit von Positionie-
rung, Gewebeeigenschaften, Abstand zum Muskel u.ä. grundsätzlich nicht direkt miteinander 
verglichen werden. Auf der anderen Seite muss aber dennoch der Einfluss solcher Aktivitäts-
phasen auf den Wert des CRF minimiert werden, die zwar eine hohe Korrelation aufweisen 
(also ein hohes Crosstalk-Risiko zur Folge hätten), sich aber auf der antagonistischen Seite in 
ihrer Signalenergie nur wenig vom Grundrauschen unterscheiden (was wiederum für ein 
geringes Crosstalk-Risiko spräche). Diesem Umstand wurde mit der in Bild 24 dargestellten 
zweiten Zugehörigkeitsfunktion auf Basis des Energiequotienten Rechnung getragen: Weist 
der Energiequotient einer Aktivitätsphase einen Wert von unter 0,02 auf, so wird ihm ein 
Zugehörigkeitsgrad von 0
,
=CRFeqµ  zugewiesen, was nach der im folgenden Abschnitt 4.3.6.2 
beschriebenen Verknüpfung beider Zugehörigkeitsfunktionen einem Crosstalk Risk Factor 
von Null gleichkommt. Der steile Anstieg der Zugehörigkeitsfunktion für Werte von 
1,002,0 << Q  gewährleistet, dass sich nur sehr geringe Werte des mittleren Energiequotien-
ten dämpfend in einer Reduzierung des CRF bemerkbar machen. 
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Bild 24: 
Zugehörigkeitsfunktion 10
,
≤≤ CRFeqµ  auf Basis des mittleren Energiequotienten. 
 
4.3.6.2 Definition einer dreidimensionalen Zugehörigkeitsfunktion zur Bestimmung des 
CRF 
Die beiden in den vorherigen Abschnitten 4.3.6.1.1 und 4.3.6.1.2 definierten zweidimensiona-
len Zugehörigkeitsfunktionen CRFkk ,µ  (auf Basis der Kreuzkorrelationsfunktion k) und CRFeq,µ  
(auf Basis des Energiequotienten Q) sollen nun in einem abschließenden Schritt zu einer 
einzelnen, dreidimensionalen Zugehörigkeitsfunktion verknüpft werden, deren Glaubensmaß 
CRFµ  dem Crosstalk Risk Factor entspricht. Über die Zugehörigkeitsfunktionen für CRFeq,µ  
und CRFkk ,µ  soll dazu unter Verwendung des Gamma-Operators mit 1,0=ϑ  der Crosstalk 
Risk Factor CRFµ  berechnet werden. 
Der Gamma-Operator stellt in der Fuzzy Logik Theorie den Übergang zwischen einem logi-
schen UND mit 0=ϑ  bzw. einem logischen ODER mit 1=ϑ  dar. Das mathematische Mo-
dell des Gamma-Operators für die Verknüpfung von b Bedingungen des Gültigkeitsgrades iµ  
zum Gültigkeitsgrad µ  der Vorbedingung einer Fuzzy-Regel ist in Gleichung (18) dargestellt 
[von Altrock 1995]. 
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Für zwei Zugehörigkeiten 21, µµ  und 1,0=ϑ  ergibt sich die Kennlinie des Gamma-Operators 
wie in Bild 25 dargestellt. 
 
 
Bild 25: 
Kennlinie des Gamma-Operators für zwei Zugehörigkeiten 21, µµ , 10 ≤≤ µ  und 1,0=ϑ  
 
Der Gamma-Operator wird auch als Kompensationsgrad bezeichnet. Abstrakt formuliert 
drückt er Folgendes aus: Bei einem extremen UND ( 0=ϑ ) kann ein Weniger des einen auch 
durch ein nochsoviel Mehr des anderen nicht ausgeglichen werden; es ist nicht kompensier-
bar. Das extreme ODER ( 1=ϑ ) dagegen orientiert sich nur am stärker erfüllten des einen 
oder anderen und entspricht damit einer völligen Kompensation. Die Verknüpfung der o.g. 
Zugehörigkeitsfunktionen wurde mit 1,0=ϑ  durchgeführt und verfügt daher über eine nur 
geringe Kompensierbarkeit. Diese begründet sich mit der geringen Verlässlichkeit von Amp-
litudenwerten bei Elektromyogrammen, auf deren Grundlage letztlich der Energiequotient 
bestimmt werden muss. Wesentlich zuverlässiger ist die Anwendung der Kreuzkorrelations-
funktion auf die detektierten Abschnitte muskulärer Aktivität. Aus diesen Gründen wurde mit 
1,0=ϑ  der Kompensierbarkeitsgrad der Informationen aus der Kreuzkorrelationsfunktion auf 
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0,1 gesetzt, der Kompensierbarkeitsgrad der Informationen, welche auf den EMG-Amplituden 
beruhen, dagegen entsprechend auf 0,9. Der Einfluss der Kreuzkorrelation wird auf diese 
Weise als weniger stark kompensierbar und somit höher bewertet. 
 
Die Umsetzung des mathematischen Modells aus Gleichung (18) auf den vorliegenden Fall 
ergibt 
 
 
( )( ) ( )( )( )ϑϑ µµµµµ CRFkkCRFeqCRFkkCRFeqCRF ,,1,, 111 −−−⋅⋅= −  
mit ϑ : Gamma-Operator 
10 ≤≤ ϑ  
 
(19) 
 
Die Visualisierung der Gleichung (19) entsprechenden Zugehörigkeitsfunktion mit 1,0=ϑ  für 
den Crosstalk Risk Factor CRFµ  ist in Bild 26 dargestellt. Dabei entsprechen blaue Farbtöne 
einem geringen, rote Farbtöne einem hohen Crosstalk-Risiko. Die theoretische bzw. klinische 
Validierung des Verfahrens findet sich in Abschnitt 5 bzw. 6. 
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Bild 26: 
Dreidimensionale Zugehörigkeitsfunktion 10 ≤≤ CRFµ  zur Bestimmung des Crosstalk Risk 
Factor CRFµ  mit 1,0=ϑ . Der Einfluss der Kreuzkorrelationsfunktion ist durch CRFkk ,µ , der 
des Energiequotienten durch CRFeq,µ  repräsentiert. Blaue Farbtöne entsprechen einem gerin-
gen, rote Farbtöne einem hohen Crosstalk-Risiko. 
 
4.4 Klinisches Anwendungsbeispiel des „Crosstalk Risk Factor“ 
zur Detektion muskulärer Koaktivierung 
Eines der wesentlichen Probleme bei der Beurteilung einer potentiell vorliegenden muskulä-
ren Koaktivierung ist die Möglichkeit, dass sich den Signalen der eigentlichen Koaktivierung 
ein Crosstalksignal überlagern kann. Dadurch ist eine Trennung zwischen Koaktivierung und 
Crosstalk – sowohl auf rein visueller Ebene, wie auch auf Grundlage der sich durch einen 
potentiellen Crosstalkanteil verändernden Kreuzkorrelationsfunktion – praktisch ausgeschlos-
sen. Als ein Beispiel für die möglichen Anwendungsgebiete des Crosstalk Risk Factor soll 
deshalb in diesem Abschnitt ein Verfahren zur Bestimmung des Glaubensmaßes für das Vor-
liegen einer muskulären Koaktivierung (Abschnitt 2.4.2.2.1) erarbeitet werden. Das zu entwi
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ckelnde Verfahren soll die durch den Crosstalk Risk Factor ausgedrückte, individuelle Nei-
gung eines Probanden für das Auftreten von Crosstalk bei der Beurteilung des abgeleiteten 
muskulären Aktivierungsmusters berücksichtigen (Abschnitt 3). Auf diese Weise soll die 
Unterscheidung zwischen Crosstalk und muskulärer Koaktivierung ermöglicht werden und 
damit eine Ursachenbestimmung der Bewegungsstörung erreicht werden. 
4.4.1 Wahl einer geeigneten Bewegung 
Anders als bei der zur Bestimmung des Crosstalk Risk Factor erforderlichen Bewegung mit 
physiologischem Bewegungsmuster (Abschnitt 4.3.1), stellt nunmehr eine Bewegung mit 
unbekanntem und potentiell pathologischen muskulärem Aktivierungsmuster die Grundlage 
der Untersuchungen dar. Bestenfalls handelt es sich bei der zu untersuchenden, möglicher-
weise pathologischen Bewegung und der zuvor zur Bestimmung des Crosstalk Risk Factor 
herangezogenen, um die gleichen, jedoch auf der jeweils gegenüberliegenden (kontralatera-
len) Körperhälfte ausgeführten Bewegungen. Dabei sollten auch die abgeleiteten EMG-
Signale von den gleichen, jedoch jeweils kontralateralen Muskeln stammen. Auf diese Weise 
kann von einer relativ großen Übereinstimmung der individuellen Parameter eines Probanden 
in Hinblick auf die Einbeziehung des Crosstalk-Risikos ausgegangen werden. 
 
Exemplarisch sollen für die potentiell pathologische Bewegung daher auch (wie in Abschnitt 
4.3.1 beschrieben) die oberflächlich abgeleiteten EMG-Signale der Muskeln Biceps und 
Triceps bei Ausführung einer wiederholten Ellenbogenflexion betrachtet werden. Die Detek-
tion der Phasen muskulärer Aktivität erfolgt ebenfalls so, wie in Abschnitt 4.3.2 dargestellt. 
4.4.2 Bestimmung des „Glaubensmaßes für das Vorliegen einer Koaktivierung“ (GfK) 
Das im Folgenden definierte „Glaubensmaß für das Vorliegen einer Koaktivierung“ (GfK) 
drückt den Grad der Zugehörigkeit einer detektierten muskulären Aktivitätsphase zur Menge 
„Koaktivierung vorhanden“ aus. Ein hohes Glaubensmaß lässt auf eine Koaktivierung schlie-
ßen, bei einem niedrigen Glaubensmaß kann dagegen eher davon ausgegangen werden, dass 
es sich bei dem abgeleiteten muskulären Koordinationsmuster lediglich um Crosstalk handelt, 
das Koordinationsmuster als solches tatsächlich aber physiologischen Charakter hat. 
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4.4.2.1 Definition einer zweidimensionalen Zugehörigkeitsfunktion zur Bestimmung des 
GfK 
In diesem ersten Schritt wird zunächst eine zweidimensionale Zugehörigkeitsfunktion zur 
Bestimmung des „Glaubensmaßes für das Vorliegen einer Koaktivierung“ allein auf Basis der 
Kreuzkorrelationsfunktion definiert. Bild 27 zeigt die auf Grundlage der Messungen gemäß 
Abschnitt 4.3.6.1.1 (Tabelle 2) in Hinblick auf ihre Kreuzkorrelationswerte bei physiologi-
schem und pathologischem Koordinationsmuster ermittelte Zugehörigkeitsfunktion für die 
Menge „Koaktivierung liegt vor“. Nach Tabelle 2 liegt der kleinste gemessene Maximalwert 
der Kreuzkorrelationsfunktion bei physiologischer Bewegungsausführung bei 0,0836. Bei 
allen unter 0,0836 liegenden Werten der Kreuzkorrelationsfunktion kann daher mit hoher 
Wahrscheinlichkeit von einer pathologischen Bewegung aufgrund von Koaktivierung ausge-
gangen werden. Entsprechend wird der Zugehörigkeitsgrad GfKkk ,µ  im Intervall [0;0,08] zu 
Eins gesetzt. Bei physiologischer Bewegungsausführung liegen 90% der Kreuzkorrelations-
funktionsmaxima bei einem Wert von über 0,13. Hieraus lässt sich schließen, dass bei einem 
Korrelationsfunktionswert von 0,13 oder geringer, in nur etwa 10% der Fälle nicht von einer 
Koaktivierung, sondern von Crosstalk auszugehen ist. Bei den übrigen 90% kann eine patho-
logische Bewegung als Folge einer Koaktivierung angenommen werden. Demzufolge wird 
für diesen Korrelationswert der Grad der Zugehörigkeit auf 0,9 gesetzt und die Zugehörig-
keitsfunktion zwischen den Stützstellen (0,08;1) und (0,13;0,9) linear interpoliert. Den von 
DeLuca in seinen Untersuchungen gefundenen Grenzwert der Kreuzkorrelationsfunktion von 
0,3, ab welchem die Wahrscheinlichkeit für das Vorhandensein von Crosstalk exorbitant 
ansteigt [De Luca 1993], überschreiten nur 10% der Kreuzkorrelationsfunktionswerte, die aus 
Messungen mit pathologischer Bewegung gewonnen wurden. In den übrigen Fällen kann 
vornehmlich von einer pathologischen Koaktivierung mit geringem Crosstalkanteil ausgegan-
gen werden. Der Zugehörigkeitsgrad wird deshalb auf 0,1 gesetzt und zwischen den Stützstel-
len (0,13;0,9) und (0,3;0,1) wird wiederum linear interpoliert. Der höchste ermittelte Kreuz-
korrelationswert lag für ein pathologisches Koordinationsmuster bei 0,4151. Ab einem Wert 
von 0,41 im Maximum der Kreuzkorrelationsfunktion wird daher der Zugehörigkeitsgrad 
GfKkk ,µ  zur Aussage „Koaktivierung vorhanden“ zu Null angenommen. Erneut wird zwischen 
den beiden letzten Stützstellen (0,3;0,1) und (0,41;0) linear interpoliert.  
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Bild 27: 
Zugehörigkeitsfunktion 10
,
≤≤ GfKkkµ  zur Bestimmung des „Glaubensmaßes für das Vorlie-
gen einer Koaktivierung“ auf Basis des mittleren Maximums der Kreuzkorrelationsfunktion. 
 
4.4.2.2 Dreidimensionale Zugehörigkeitsfunktion des GfK unter Einbeziehung des CRF 
Die Beurteilung des Glaubensmaßes für eine Koaktivierung unter Verwendung der Zugehö-
rigkeitsfunktion aus Bild 27 basiert bislang ausschließlich auf der Kreuzkorrelationsfunktion. 
Die Zuverlässigkeit einer Aussage ist jedoch im Falle einer erhöhten Crosstalk-Neigung eines 
Probanden eingeschränkt. In diesem Fall kann es durch die Überlagerung von Crosstalkantei-
len zu einer Anhebung der Kreuzkorrelationswerte und damit zu einer möglicherweise fal-
schen Aussage kommen. Dies gilt insbesondere für den relativ unsicheren Bereich zwischen 
den Stützstellen (0,13;0,9) und (0,3;0,1). 
Zu einer Verbesserung der Zuverlässigkeit würde die Einbeziehung der Kenntnis des Cross-
talk-Risikos eines Probanden führen. Aus diesem Grund wurde eine dreidimensionale Zuge-
hörigkeitsfunktion für das Glaubensmaß GfKµ  für das Vorliegen einer Koaktivierung entwi-
ckelt, die neben der Kreuzkorrelationsfunktion zusätzlich die durch den Crosstalk Risk Factor 
ausgedrückte, individuelle Neigung eines Probanden für das Auftreten von Crosstalk berück-
sichtigt. Dazu wird die Zugehörigkeitsfunktion für GfKkk ,µ  aus Bild 27 gemäß Gleichung (20) 
linear verschoben: 
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Anschließend wird Gleichung (20) unter Einbeziehung des Minimumoperators in ihre endgül-
tige Form (Gleichung (21)) überführt. Durch die Verwendung des Minimumoperators wird 
das Ergebnis im Glaubensmaß ( GfKµ ) auf 0,98 begrenzt. Auf diese Weise soll einem verblei-
benden Restrisiko, eine fehlerhafte Aussage zu machen, Rechnung getragen werden. 
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Die Visualisierung der Zuordnungsfunktion aus Gleichung (21) ist in Bild 28 dargestellt. 
Blaue Farbtöne entsprechen dabei einem geringen, rote Farbtöne einem hohen Glaubensmaß 
für eine vorliegende Koaktivierung. 
 
Bild 28: 
Dreidimensionale Zugehörigkeitsfunktion 10 ≤≤ GfKµ  zur Bestimmung des Glaubensmaßes 
für das Vorliegen einer Koaktivierung GfKµ . Der Einfluss der Kreuzkorrelationsfunktion ist 
durch das mittlere Maximum der Kreuzkorrelationsfunktion ( )( )mkmax  bzw. GfKkk ,µ , der des 
CRF durch CRFµ  repräsentiert. Blaue Farbtöne entsprechen einem geringen, rote Farbtöne 
einem hohen Glaubensmaß für eine vorliegende Koaktivierung. 
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Art und Größenordnung der Verschiebung basieren auf empirischen Werten: Für ein Maxi-
mum der Kreuzkorrelationsfunktion von über 0,5 beispielsweise ist ein Einfluss des CRF 
nicht mehr relevant, da in diesem Falle eine Koaktivierung als ausgeschlossen gilt, unabhän-
gig davon, ob das Crosstalk-Risiko hoch oder niedrig ist. Insbesondere jedoch im unsicheren 
Übergangsbereich, in welchem die Werte des Maximums der Kreuzkorrelationsfunktion etwa 
zwischen 0,15 und 0,35 liegen, leistet die Kenntnis des Crosstalk-Risikos eine wesentliche 
Entscheidungshilfe bei der Zuordnung des Glaubensmaßes für Koaktivierung. Ein Beispiel: 
Bei vorliegender Koaktivierung und einem individuell erhöhten Risiko für das Auftreten von 
Crosstalk ist die Wahrscheinlichkeit hoch, dass sich den Signalen der eigentlichen Koaktivie-
rung ein Crosstalksignal überlagert und damit die Kreuzkorrelationswerte zwischen den abge-
leiteten EMG-Signalen anhebt. Diese Anhebung wird durch die Berücksichtigung von CRFµ  
in der dreidimensionalen Zugehörigkeitsfunktion für GfKµ  kompensiert. Bei einem relativ 
hohen Crosstalk-Risiko (hohes CRFµ ) ist daher der Zugehörigkeitsgrad GfKµ  auch für solch 
hohe GfKkk ,µ -Werte noch hoch, die ohne eine Berücksichtigung des CRFµ  zur der Aussage 
„Crosstalk vorhanden“ geführt hätten. 
 
Die dargestellte Zuordnungsfunktion in Bild 28 bietet aufgrund der „Unschärfe“ des verfüg-
baren Expertenwissens die Möglichkeit ihrer Variation bzw. Anpassung. So wäre  beispiels-
weise ein weicherer Übergang an den jeweiligen Stützstellen denkbar. Darüber hinaus kann 
die Kompensation einer Anhebung der Kreuzkorrelationsfunktionswerte durch vorliegenden 
Crosstalk verstärkt werden. Eine vereinfachte Darstellung der durch die komplexe Zugehö-
rigkeitsfunktion für GfKµ  zugeordneten Glaubensmaße unter Verwendung linguistischer 
Termini zeigt das folgende Bild 29. 
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Bild 29: 
Vereinfachte Darstellung der Zuordnungstendenzen des Fuzzy-Regelwerks 
 
Unter Verwendung des Crosstalk Risk Factor wird demnach die Zuverlässigkeit einer Aussa-
ge in Hinblick auf eine mögliche Pathologie des muskulären Koordinationsmusters durch die 
Einbeziehung der Kenntnis über die patientenspezifische Crosstalk-Neigung erhöht. Die 
Zugehörigkeitsfunktion verfügt nunmehr über eine höhere Auflösung und der Bereich zwi-
schen einer zugeordneten Koaktivierung bzw. zugeordnetem Crosstalk mit entsprechend 
unsicherer Aussage wird schmaler. Die theoretische und klinische Validierung des Verfahrens 
finden sich in Kapitel 5 und in Kapitel 6. Im Rahmen der Validierung wurde die Zuordnungs-
funktion für GfKµ  aus Gleichung (21) entsprechend Bild 28 verwendet. 
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4.5 Nutzen der entwickelten Methodik 
Mit der im Abschnitt 4 entwickelten Methode zur Quantifizierung des Crosstalkrisikos und 
der darin enthaltenen Einführung des Crosstalk Risk Factor steht nunmehr ein quantitatives 
Maß für die Höhe des Crosstalk-Anteils bei konventionellen Oberflächen-EMG-Ableitungen 
zur Verfügung. Zur Anwendung ist dabei kein spezielles oder aufwendiges Mess-Setup not-
wendig, das vorgestellte Verfahren basiert auf einer für Messungen etablierten und der in der 
klinischen Routine üblicherweise durchgeführten Vorgehensweise bei Patientenuntersuchun-
gen mit neuromuskulären Defiziten. Durch die Möglichkeit einer quantitativen  Einordnung 
des Crosstalk-Risikos ist die vorgestellte Methodik eine wesentliche Hilfe bei der objektiven 
Bewertung der muskulären Koordination auf Basis der abgeleiteten EMG-Signale und stellt 
damit eine wesentliche Verbesserung in der Diagnose und der sich anschließenden Therapie 
zugunsten des Patienten dar. 
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5 Modellhafte Validierung 
Die theoretische Validierung der in Abschnitt 4 beschriebenen Methodik zur Quantifizierung 
des Crosstalk-Anteils erfordert die Entwicklung eines Modells zur Simulation der sich an der 
Hautoberfläche aufgrund von muskulärer Aktivität ausbildenden Potentialverteilung. Das 
Modell muss dabei alle relevanten Aspekte der bioelektrischen Quelle, des Volumenleiters 
und der Ableitelektroden berücksichtigen (Abschnitt 3). Bevor es abschließend zur Validie-
rung der Methodik des Crosstalk Risk Factor eingesetzt werden kann (Abschnitt 5.3), muss 
zunächst das Modell selbst auf der Basis von experimentellen Daten validiert werden (Ab-
schnitt 5.2.4). 
5.1 Modelle zur Berechnung der Potentialverteilung an der 
Hautoberfläche 
Modelle sind zur Simulation des an den Oberflächenelektroden gemessenen Signals erforder-
lich, um Artefakte (Abschnitt 2.4.2.1) kontrolliert ausschließen bzw. einbinden zu können. Sie 
bieten eine gute Möglichkeit, neue Mess- oder Analysemethoden für EMG-Daten zu validie-
ren und zu verifizieren. Den vom Modell generierten Daten liegen bekannte Eigenschaften 
zugrunde, sie können daher als quasi „Gold Standard“ angesehen werden. Unterschiedliche 
Modelle zur Simulation der Potentialverteilung an der Hautoberfläche – analytische wie auch 
numerische – wurden in der Vergangenheit entwickelt [Dimitrov 1998a; 1998b; Dimitrova 
1999a; Disselhorst-Klug 1998; Farina 2004; Lowery 2002; Merletti 1999a; Merletti 1999b; 
Plonsey 1995]. Im Folgenden sollen einige der wesentlichen Ansätze vorgestellt, ihre Vor- 
und Nachteile aufgezeigt und ihre Anwendbarkeit im Rahmen dieser Arbeit untersucht wer-
den. Das in der vorliegenden Studie entwickelte Modell wird in Abschnitt 5.2 detailliert be-
schrieben. 
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Ein Modell kann zum einen auf einem integrativen, analytischen („geschlossenen“) Ansatz 
basieren oder aber auf einem numerischen, der das System physikalisch in kleine und kleinste 
Bausteine bzw. Elemente unterteilt. Dies ist bei einem Vorgehen nach der so genannten „Fini-
te Element Methode“ Analyse (kurz „FEM“) der Fall. Wird ein analytischer Ansatz gewählt, 
so sind die Beziehungen zwischen den unterschiedlichen Variablen des Systems durch ma-
thematische Gleichungen vorgegeben. Verwendet man dagegen einen Finite-Element-Ansatz, 
so können Quelle wie auch Volumenleiter unterteilt werden in ein feines Netz aus Einzelele-
menten, wobei die Randbedingungen jeweils an den Grenzen dieser Elemente definiert wer-
den [Kost 1994; Müller 1999]. Der analytische Ansatz macht im Allgemeinen Vereinfachun-
gen notwendig, wie beispielsweise die Annahme abschnittsweise homogener Eigenschaften 
innerhalb der einzelnen Gewebeschichten des Volumenleiters. Im FEM-Ansatz können diese 
Inhomogenitäten auf Kosten einer erheblich höheren notwendigen Computerleistung simuliert 
werden [Lowery 2003; Lowery 2002]. Aufgrund dieser erforderlichen sehr hohen Rechenleis-
tung sind die meisten bislang entwickelten EMG-Modelle analytischer Natur. Eine abschlie-
ßende Aussage, welches der beiden Verfahren die zuverlässigeren Simulationsergebnisse 
liefert, ist aufgrund eines kaum vorhandenen physiologischen „Gold Standards“ nicht möglich 
[Farina 2001; Merletti 2004]. 
 
Die überwiegende Zahl der bereits verfügbaren analytischen Modelle zur Simulation der 
Potentialverteilung auf der Hautoberfläche umfasst nur einen Muskel. Die Modellierung der 
bioelektrischen Quelle berücksichtigt darüber hinaus zumeist nicht die Effekte, wie sie bei 
Generierung und Auslöschung des Aktionspotentials entstehen. Bei Problemstellungen, die 
die muskuläre Koordination mehrerer Muskeln untersuchen, sind die vorhandenen Modelle  
nicht ausreichend. Dies gilt insbesondere für die Untersuchung der Koordination antagonisti-
scher Muskeln. Hier sind neben der Modellierung mehrerer Muskeln vor allem auch die 
Effekte bei Generierung und Auslöschung des Aktionspotentials zu beachten, da insbesondere 
letztere wesentlichen Einfluss auf eine Verfälschung der abgeleiteten EMG-Signale durch 
Crosstalk haben können (Abschnitt 2.4.2.2). Es ergeben sich daher spezielle Anforderungen 
an ein entsprechend zu entwickelndes Modell (Abschnitt 3). Dazu gehört, dass es die Simula-
tion zweier voneinander unabhängiger Muskeln erlauben muss, welche in einen Volumenlei-
ter eingebettet sind. Die muskuläre Aktivität beider Muskeln muss für jeden Muskel separat 
vorgebbar sein, und bei der Modellierung der bioelektrischen Quelle müssen spezielle Effekte 
wie etwa bei der Generierung und Auslöschung des Aktionspotentials berücksichtigt werden. 
Die Entwicklung eines derartigen Modells wird in den folgenden Abschnitten beschrieben.  
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5.2 Modellierung der muskulären Aktivität und der Potentialver-
teilung an der Hautoberfläche 
Das Modell beschreibt die an der Hautoberfläche mittels bipolarem EMG abgeleiteten Signale 
auf Basis einer Modellierung von bioelektrischer Quelle, Volumenleiter und Ableitelektroden 
[Stegeman, D. F. 2000; Winters 1995]. Die folgenden Abschnitte befassen sich zunächst mit 
der mathematischen Beschreibung einer einzelnen Muskelfaser-Erregung als ursprünglicher 
bioelektrischer Quelle. In weiteren Schritten werden die Zuordnung der einzelnen Muskelfa-
sern zu motorischen Einheiten und deren Aktivierung sowie die Fortleitung des entstehenden 
Signals durch den zu modellierenden Volumenleiter bis zur Hautoberfläche beschrieben. In 
einem letzten Schritt wird daraus die Bestimmung des mittels simulierten Elektroden erfass-
ten bipolaren EMG-Signals erläutert. Aufgrund der vorherrschenden Form der Skelettmusku-
latur der menschlichen Extremitäten wird das Modell vollständig in Zylinderkoordinaten 
beschrieben.   
5.2.1 Modellierung der bioelektrischen Quelle 
5.2.1.1 Quellenbeschreibung für isotropes, unendlich ausgedehntes und homogenes Medium 
Nach Rosenfalck kann das intrazelluläre Aktionspotential entlang der Longitudinalachse z 
einer unendlich langen Muskelfaser definiert werden als [Rosenfalck 1969] 
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Rosenfalck konnte erstmalig in einem mathematischen Modell für die Membranstromdichte 
das in einem Volumenleiter auftretende extrazelluläre Potential einer Muskelfaser in Bezie-
hung zum intrazellulär gemessenen Aktionspotential einer Muskelfaser setzen. Bei der Mo-
dellierung des propagierenden Aktionspotentials kann die als bioelektrische Quelle interpre-
tierbare Transmembranstromdichte aufgrund ihres triphasischen Charakters durch einen 
Tripol angenähert werden [Dimitrov 1998c; Dimitrova 1974; Plonsey 1969]. Sie ist der zwei-
ten räumlichen Ableitung des intrazellulären Aktionspotentials ( )2
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[Johannsen 1986; Rosenfalck 1969] und besteht aus zwei Quellen zwischen z1 und z2 sowie 
zwischen z3 und z4 und einer Senke zwischen z2 und z3 [Plonsey 1969; Plonsey 1995]. Bild 30 
verdeutlicht den Zusammenhang. 
 
 
 
 
Bild 30: 
Intrazelluläres monophasisches Aktionspotential Vm und dessen zweite räumliche Ableitung 
22 / dzVd m  entlang einer einzelnen Muskelfaser. Nach [Plonsey 1995]. 
 
Erregungsausbreitungsrichtung 
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Das Potential im Extrazellularraum mit der elektrischen Leitfähigkeit eσ  ergibt sich unter 
Einbindung von Gleichung (22) gemäß [Plonsey 1974; Plonsey 1995] zu: 
 
 














∂
∂
−∂
∂
+
∂
∂
−∂
∂
−
∂
∂
−
∂
∂
=
321
2
342312
4 r
z
V
z
V
r
z
V
z
V
r
z
V
z
V
a z
m
z
m
z
m
z
m
z
m
z
m
e
i
e σ
σϕ  
für ( ) ( ) ( ) 1,1,1 34
3
23
2
12
1 >
−
>
−
>
− zz
r
zz
r
zz
r
 
mit a  : Muskelfaserradius 
 iσ  : Leitfähigkeit des intrazellulären 
 Mediums 
 
eσ  : Leitfähigkeit des extrazellulären 
 Mediums 
 
(23) 
 
5.2.1.2 Quellenbeschreibung im isotropen, unendlich ausgedehnten und homogenen Medi-
um unter Beachtung von Entstehungs- und Auslöschungseffekten  
Die mit Hilfe des Tripol-Modells in Abschnitt 5.2.1.1 beschriebene Ausbreitung des Aktions-
potentials entlang der Muskelfaser resultiert ausschließlich in einem propagierenden Potenti-
alanteil im Oberflächen-EMG. Das Modell berücksichtigt jedoch nicht zusätzliche stationäre 
Signalanteile bei der Erregungsgenerierung an den motorischen Endplatten sowie beim Aus-
laufen der Depolarisationszonen während des Übergangs vom Muskel- ins Sehnengewebe 
[Dimitrova 1974; Gydikov 1986a; Gydikov 1972; Gydikov 1986b]. Es wird vermutet, dass 
letztere Signalanteile verstärkten Einfluss auf die Entstehung von Crosstalk haben könnten 
(Abschnitt 2.4.2.2), sofern sie in den Erfassungsbereich der jeweiligen EMG-Elektroden 
hineinreichen [Dimitrov 2003; Dimitrova 2002; Merletti 1997; Merletti 2004]. Begründet 
wird dies durch den sich (in der Modellvorstellung) ändernden Charakter der Membranquelle 
[Dimitrov 1998c; Dimitrova 1974]; dieser ist  
 
• während der Erregungsgenerierung: quadrupolar und stationär, 
• während der Erregungsausbreitung: quadrupolar und propagierend, 
• während der Erregungsauslöschung: dipolar und stationär  
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Die räumlichen und zeitlichen Zusammenhänge in Hinblick auf den „Lebenszyklus“ eines 
intrazellulären Aktionspotentials unter Berücksichtigung von Entstehungs- und Auslö-
schungseffekten sind in Bild 31 schematisch dargestellt: Der Transmembranstrom beginnt 
nach Erregung durch ein Motoneuron-Aktionspotential mit zwei Dipolen an der neuromusku-
lären Endplatte (1). Nach vollständiger Ausbildung dieser beiden ersten „führenden“ Dipole 
entstehen zwei weitere „nachfolgende“ Dipole (2). Die jeweiligen im Gleichgewicht befindli-
chen Dipol-Doppelpaare (Quadrupole) bewegen sich dann als zwei Tripole (vgl. Tripolmodell 
[Plonsey 1969]) in entgegengesetzer Richtung fort (3, 4). Treffen diese Dipol-Doppelpaare an 
der Sehne auf das Muskelende, nimmt der „führende“ Dipol an Intensität ab und verschwindet 
schließlich. Zurück bleibt der „nachfolgende“ Dipol (5). Letztlich nimmt dann auch der 
„nachfolgende“ Dipol an Intensität ab (6) und verschwindet ebenfalls. 
 
 
Bild 31: 
Vereinfachte schematische Darstellung des Lebenszyklus’ eines intrazellulären Aktionspo-
tentials. Nach [Merletti 2004]. 
 
Erreicht die Depolarisationszone also das Muskelende bzw. den Sehnenansatz, so wird bei 
seinem Verlöschen aus dem Tripol (Dipol-Paar) ein Dipol. Diese Veränderung hat Einfluss 
auf das vom Transmembranstrom generierte, extrazelluläre elektrische Feld, welche letztlich 
durch das Oberflächen-EMG gemessen werden kann. Die sich in Hinblick auf die Distanz 
zwischen Motorischer Einheit und Detektionselektrode – insbesondere bei oberflächlicher 
Ableitung – ergebenden Effekte sind verhältnismäßig komplex: Wegen des sich ändernden 
elektrischen Charakters der Membranstromquelle fällt die Abnahme des von einer Motori-
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schen Einheit beim Auslaufen ihrer Depolarisationszone generierten Potentials geringer aus 
als dessen Abnahme bei Entstehung und Fortleitung des Aktionspotentials [Dimitrov 1988; 
Dimitrova 1974; Dimitrova 1991; Gydikov 1982; Gydikov 1972]. 
 
Zur Implementierung der Effekte der beiden stationären Signalanteile im Modell müssen die 
bisher angegebenen Gleichungen zur Berechnung des extrazellulären Potentials entsprechend 
angepasst werden. Basierend auf Gleichung (22) beschreiben Farina und Merletti eine Strom-
dichtequelle, welche sich entlang einer der Raumkoordinaten befindet und welche auf einer 
Muskelfaser endlicher Länge entsteht, sich entlang ihrer Longitudinalachse z fortbewegt und 
an ihren Sehnenenden verlöscht wie folgt [Farina 2001; Farina 2004]: 
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mit ( )tzi ,r  : transmembrane Stromdichtequelle 
 t : Zeit 
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 1L  bzw. 2L  : Längen von der motor. Endplatte 
 zum rechten bzw. linken 
 Sehnenende 
 
(24) 
 
Im Modell wird die obige Gleichung (24) zur Simulation der bioelektrischen Quelle verwen-
det. 
5.2.2 Modellierung des Volumenleiters 
In der Elektrophysiologie und im Bioelektromagnetismus existieren keine Induktivitäten. Die 
Widerstände, Kapazitäten und elektrischen Quellen des biologischen Gewebes sind räumlich 
verteilt. Ihre jeweiligen Größen sowie ihre Verteilung über das Volumen des Gewebes defi-
nieren die Eigenschaften des Volumenleiters. Seine Charakteristik hat daher starken Einfluss 
auf ein an der Hautoberfläche abgeleitetes Signal. Der Volumenleiter kann auf unterschiedlich 
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realistische bzw. komplexe Weise modelliert werden. Den trivialen Fall stellt seine unendli-
che Ausdehnung bei Annahme homogenen Gewebes dar. Dabei werden sowohl die Effekte 
durch die Volumenleitergrenzen wie auch Inhomogenitäten und die Anisotropie realen Gewe-
bes vollständig vernachlässigt. Aufwendiger ist die Modellierung eines endlichen Volumen-
leiters. In seiner einfachsten Form handelt es sich um ein sphärisches Modell mit der bioelekt-
rischen Quelle im Zentrum. Bei Annahme realer Formen, wie beispielsweise der des mensch-
lichen Schädels oder aber des Thorax, finden zwar die tatsächlichen räumlich komplexen 
Begrenzungen des Volumenleiters Eingang ins Modell, Inhomogenitäten und Anisotropie 
werden jedoch weiterhin vernachlässigt. Den komplexesten Fall stellt damit die Modellierung 
eines endlichen Volumenleiters realer Geometrie unter Berücksichtigung der vorhandenen 
Inhomogenitäten und Anisotropie des zu modellierenden Gewebes dar.  
 
Das intrazelluläre Aktionspotential verursacht ein elektrisches Feld in seiner Umgebung. Das 
Potentialfeld, welches von einer Motorischen Einheit generiert wird, kann nun aufgrund der 
volumenleitenden Eigenschaften des menschlichen Gewebes an Stellen gemessen werden, 
welche sich relativ weit entfernt von der Quelle befinden. Untersuchungen von Kadefors et al. 
haben gezeigt, dass das Gewebe bzw. der Volumenleiter menschlicher Extremitäten aufgrund 
seiner Eigenschaften einen räumlichen wie auch zeitlichen Tiefpasscharakter aufweist. Auch 
aus diesem Grund unterscheidet sich das an der Hautoberfläche abgeleitete Potential von den 
intrazellulär gemessenen sowohl in der Form wie auch im Frequenzspektrum [Kadefors 1973; 
Lindström 1977].  
 
Gegenüber der Annahme eines homogenen, isotropen und rein resistiven Volumenleiters 
unendlicher Ausdehnung muss das Volumenleitermodell für den vorliegenden Fall als ein mit 
Grenzflächen räumlich begrenzter, inhomogener und anisotroper Volumenleiter erweitert 
werden [Disselhorst-Klug 1997; Disselhorst-Klug 1999; Farina 2001]. Die Inhomogenität 
wird dabei im Modell durch abschnittsweise homogene Bereiche approximiert. Des Weiteren  
kann der Großteil des biologischen Gewebes als isotrop betrachtet werden [Geddes 1967]. 
Eine wesentliche Ausnahme hiervon stellt jedoch das Muskelgewebe dar, welches in hohem 
Maße anisotrop ist und dessen Anisotropie demzufolge auch im Modell berücksichtigt wird. 
Für die Modellierung wurde in Übereinstimmung mit der Literatur ein zylindrisches Modell 
mit ebenen Grenzflächen gewählt [Gootzen 1991]. Der Volumenleiter umfasst dabei sämtli-
che relevanten biologischen Komponenten des Oberarms wie Knochen, Fettgewebe und 
Muskel. Auch die Muskelfasern wurden, als Teil des Volumenleiters, zylindrisch angenom-
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men. Aufgrund der Vielzahl der zugehörigen Komponenten muss der Volumenleiter darüber 
hinaus als inhomogen und anisotrop modelliert werden [Roeleveld 1997; Stoykov 2002]. 
Zunächst soll auf den Aufbau der Muskulatur, anschließend auf die Modellierung des übrigen 
Gewebes eingegangen werden. 
5.2.2.1 Aufbau der modellierten Muskulatur 
Die modellierte Muskulatur setzt sich aus zylindrischen Fasern in paralleler Anordnung zu-
sammen. Die einzelnen Fasern werden in dichter Packung über den Muskelquerschnitt verteilt 
und jeweils einer Motorischen Einheit zugeordnet. Um einer möglichst realistischen Abbil-
dung der Muskulatur zu genügen, wurde dabei nicht die dichtest mögliche Packung gewählt, 
um den Einfluss des zwischen den Muskelfasern befindlichen Interstiziums zu berücksichti-
gen. Unter dem Interstizium werden die Zwischenräume zwischen den Muskelzellen verstan-
den; es beherbergt Bindegewebe, Blutgefäße und Nervenfasern. Im Rahmen des Modells 
werden dem Interstizium die gleichen Volumenleitereigenschaften zugewiesen wie den Mus-
kelfasern. Die Muskelfasern werden in konzentrischen Kreisen um den Mittelpunkt des Mus-
kelquerschnitts angeordnet. Bild 32 bzw. seine Ausschnittsvergrößerung in Bild 33 zeigen die 
Verteilung der Muskelfasern über den Muskelquerschnitt sowie die entstehenden Faserzwi-
schenräume. Aus Gründen der optischen Auflösung wurde für die Darstellung abweichend 
vom tatsächlich gerechneten Modell (Abschnitt 5.2.4.1) bei identischem Faserradius ein 
besonders geringer Muskelradius gewählt.  
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Bild 32: 
Verteilung der Muskelfasern über den Muskelquerschnitt. Alle Angaben in mm. 
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Bild 33: 
Verteilung der Muskelfasern über den Muskelquerschnitt (zentrumsnahe Ausschnittsvergrö-
ßerung von Bild 32). Alle Angaben in mm. 
 
Die reale physiologische Zuordnung der einzelnen Fasern zu den motorischen Einheiten ist 
medizinisch bislang nicht vollständig geklärt. Es wird jedoch davon ausgegangen, dass die 
Fasern einer jeweiligen Einheit in einem lokal begrenzten Bereich konzentriert sind und es 
zwischen angrenzenden Motorischen Einheiten zu Überlappungen in der Faserzuordnung 
kommt [Disselhorst-Klug 1997]. Jede einzelne Faser wird jedoch grundsätzlich nur einer 
Motorischen Einheit zugeordnet. Im Modell werden die Motorischen Einheiten der Muskula-
tur daher als sich teilweise überlappende kreisförmige Bereiche angenommen, die die Mus-
kelquerschnittsfläche vollständig bedecken und denen die vorhandenen Muskelfasern zuge-
ordnet werden. Bild 34 zeigt beispielhaft die Zuordnung von jeweils 50 Muskelfasern pro 
Motorischer Einheit für vier ausgewählte Motorische Einheiten.  
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Bild 34: 
Zuordnung der Muskelfasern zu den Motorischen Einheiten. Mittelpunktsnahe Vergrößerung 
für vier beispielhafte Motorische Einheiten. Alle Angaben in mm. 
 
Um einen möglichst geringen Anteil der Fläche der Motorischen Einheiten zu realisieren, der 
außerhalb des Muskelquerschnitts liegt, wurde ein Algorithmus implementiert, der den Über-
lappungsgrad der Motorischen Einheiten optimiert. Bild 35 zeigt in rot die Flächenanteile der 
am äußeren Rand des Muskels liegenden Motorischen Einheiten, die außerhalb der Muskel-
querschnittsfläche liegen. Um diese Flächenanteile zu minimieren und gleichzeitig  eine 
nahezu lückenlose Abdeckung der Muskelquerschnittsfläche mit Motorischen Einheiten zu 
erreichen, bestimmt der Algorithmus die optimale Kombination aus Überlappungsgrad rd  (in 
radialer Richtung) bzw. td  (in tangentialer Richtung) und Radius MEr  des Territoriums der 
Motorischen Einheiten. 
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Bild 35: 
Optimierungsprozess zur Verteilung der Motorischen Einheiten über der Muskelquerschnitts-
fläche. In rot gekennzeichnet die Bereiche der Motorischen Einheiten, die außerhalb des 
Muskels liegen. 
 
Die Berechnung erfolgt über die Betrachtung einer Kreisfläche mit dem Radius PosMUr  dessen 
Umfangslinie die Flächenmittelpunkte der äußeren Motorischen Einheiten durchläuft (Bild 
35). Zu diesem Radius PosMUr  wird die Halbhöhe a der Linse addiert, die durch Überlappung 
zweier Motorischer Einheiten mit identischem Radius MEr  entsteht: 
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Durch vollständige Variation der drei die Verteilung der Motorischen Einheiten bestimmen-
den Parameter rd , td  und MEr  lässt sich nun die Fläche, die durch die Motorischen Einheiten 
bedeckt wird, an die Fläche des Muskels annähern. Für 
 
 
( )( )arr PosMUMuskel +−min  (26) 
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ergeben sich der optimale Überdeckungsgrad sowie die entsprechenden Parameter rd , td  und 
MEr . Die außerhalb der Muskelfläche liegenden Abschnitte der Flächen der äußeren Motori-
schen Einheiten bleiben für die sich anschließenden Zuordnungsprozesse und Berechnungen 
unbeachtet. Auf diese Weise ist gewährleistet, dass beispielsweise keine Muskelfasern einem 
Bereich außerhalb des Muskelquerschnitts zugeordnet werden. Neben den bereits beschriebe-
nen Parametern wird dem Muskel bzw. den Muskelfasern außerdem eine Länge in z-Richtung 
zugeordnet. 
5.2.2.2 Modellierung des Oberarms 
Die beiden Muskeln Biceps und Triceps stellen einen großen Anteil des im Oberarm vorhan-
denen biologischen Gewebes dar (Bild 36). Die im vorigen Abschnitt modellierte Muskulatur 
ist daher bei einer realitätsnahen Modellierung ein wesentlicher Bestandteil des Volumenlei-
ters Oberarm5. 
 
 
Bild 36: 
Querschnittzeichnung des menschlichen Oberarms. Nach [Putz 1997]. 
Blau eingefärbt (oben): Biceps Brachii. Rot eingefärbt (unten): Triceps Brachii. 
                                                 
5
 Das Modell erlaubt beliebige Geometrien zweier Muskeln. Im Rahmen der Arbeit wird beispielhaft der 
menschliche Oberarm betrachtet. 
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Für seine Modellierung wird vereinfachend angenommen, dass die beiden betrachteten Mus-
keln und der zwischen ihnen befindliche Knochen auf einer Achse durch den Mittelpunkt der 
Oberarmquerschnittsfläche liegen. Der übrige Teil der Oberarmquerschnittsfläche sei mit 
homogenem, isotropem Fettgewebe umgeben. Unter diesen Annahmen ergibt sich die prinzi-
pielle Modellgeometrie nach Bild 37. 
 
 
Bild 37: 
Prinzipzeichnung der Modellgeometrie. 
 
Neben der rein geometrischen Konzeption des Modells Oberarm können für die elektrischen 
Eigenschaften des Volumenleiters die folgenden Annahmen getroffen werden: Durch die 
Tiefpasscharakteristik des Gewebes treten im Oberflächen-EMG lediglich solche auf Muskel-
aktivität zurückzuführende Frequenzen auf, die unterhalb von 1000 Hz liegen. Die Relaxati-
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onszeit der Gewebeschichten liegt darüber hinaus bei etwa 10 µs. Umladungseffekte führen 
daher im Frequenzbereich unter 1000 Hz nicht zu Phasenverschiebungen innerhalb der Mus-
kelsignale. Untersuchungen von Rau ergaben ebenfalls, dass erst bei Frequenzen von mehr als 
4000 Hz die Gewebeimpedanz nicht mehr als rein ohmsch angenommen werden darf [Rau 
1973]. Aus diesem Grund werden die kapazitiven Eigenschaften des Volumenleiters im Mo-
dell vernachlässigt. Die elektrisch resistiven Eigenschaften der unterschiedlichen Gewebe-
schichten dagegen haben erheblichen Einfluss auf die sich an der Hautoberfläche einstellende 
Potentialverteilung. Die Resistivität von Fettgewebe und Knochensubstanz wird dabei als 
isotrop angenommen, während beim Muskelgewebe eine Unterscheidung der spezifischen 
Leitfähigkeit in radialer bzw. longitudinaler Richtung vorzunehmen ist. Die Berücksichtigung 
der Anisotropie des Muskelgewebes ist aufgrund der wesentlichen Größenunterschiede der 
beiden spezifischen Leitfähigkeiten in radialer bzw. longitudinaler Richtung sowie der relativ 
großen widerstandsbehafteten Distanzen in longitudinaler Muskelrichtung erforderlich. Die 
im Rahmen der Modellvalidierung verwendeten Werte für die Modellgeometrie sowie ihre 
elektrischen Eigenschaften sind in Abschnitt 5.2.4 zusammengefasst. 
5.2.3 Bestimmung des EMG-Signals an der Hautoberfläche 
Für die modellhafte Berechnung (Bild 38) der sich an der Hautoberfläche ausbildenden Poten-
tialverteilung bzw. der dort messbaren EMG-Signale wurde angenommen, dass sich an der 
Begrenzung des Muskels (Punkt AP ) zunächst das Summenpotential aller aktiven Fasern bzw. 
Motorischen Einheiten desselben Muskels ausbildet. Dieses Potential an der Muskeloberflä-
che wird dann in einem weiteren Schritt durch den restlichen Volumenleiter Oberarm an den 
jeweiligen Messpunkt M auf der Hautoberfläche projiziert. Bild 38 verdeutlicht den Zusam-
menhang. Die Wahl des Projektionsansatzes führt zu einer signifikanten Erhöhung der Re-
chengeschwindigkeit des Modells; die Berechnung der direkten Feldausbreitung ist dagegen 
numerisch wesentlich aufwendiger, birgt jedoch keinen wesentlichen Vorteil: Die bei der 
realen Feldausbreitung (Strecke PM ) etwas längeren Wege durch elektrisch schlecht leitende 
Fett- und Knochenschichten werden im gewählten Projektionsansatz (Strecke MPPA )  durch 
einen längeren widerstandsbehafteten Gesamtweg sowie den höheren Transversalwiderstand 
des Muskelgewebes kompensiert.  
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Bild 38: 
Widerstandsbehafteter Weg bei realer Feldausbreitung (Strecke PM ) und beim verwendeten 
Projektionsmodell (Strecke MPPA ) 
 
5.2.3.1 Bestimmung der elektrischen Volumenleitereigenschaften 
Die Volumenleitereigenschaften können nun mit diesem Ansatz sowie der prinzipiellen geo-
metrischen Modellanordnung nach Bild 37 bestimmt werden. Dazu werden die folgenden 
Größen als bekannt vorausgesetzt: 
1. die Radien der beiden Muskeln 1Mr  und 2Mr , des Knochens Kr  sowie des begrenzen-
den Oberarmes r 
2. die Strecken zwischen den jeweiligen Mittelpunkten der Querschnittsflächen beider 
Muskeln und dem Querschnittsflächenmittelpunkt des Oberarms AB  und AE  
3. der Messpunkt M auf der Hautoberfläche in Zylinderkoordinaten und damit auch sein 
Azimut α  
 
Die Aufpunkte 1R  und 1P  auf den Oberflächen der Muskeln 1 und 2 ergeben sich aus dem 
gegebenen Messpunkt M. Die Winkel β  und γ  lassen sich über den Kongruenzsatz (SWS)  
bestimmen. Zum besseren Verständnis wird auf Bild 37 verwiesen. 
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Die Strecke nach dem Projektionsansatz zwischen jedem Punkt innerhalb eines Muskels und 
dem Messpunkt und damit auch die elektrische Gesamtleitfähigkeit ergeben sich dann in zwei 
Schritten. 
Zunächst werden Strecke und Leitfähigkeit für einen beliebigen Punkt innerhalb des Muskels 
zum Aufpunkt an dessen Oberfläche bestimmt. Für die Berechnung der Distanz d zweier 
Punkte 1Q  und 2Q  in Zylinderkoordinaten mit dem von ihnen bei Projektion in die r-ϑ -
Ebene eingeschlossenen Winkel ξ  gilt allgemein: 
 ( )221212221 cos2 zzrrrrd −+−+= ξ  (29) 
 
Im Modell ergibt sich analog für zwei beliebige Punkte 1X  bzw. 2X  innerhalb des Muskels 1 
bzw. Muskels 2 ihre Distanz zum Aufpunkt 1R  bzw. 1P  auf der Muskeloberfläche wie folgt: 
 
( )211122 11 111 cos2 MXXMXMM zzrrrrd −+−+= ω  
mit 
1X
r : Zylinderradius eines Punktes in 
Muskel 1 
Es gilt: 11 MX rr ≤  
 
1X
z : Lage eines Punktes in Muskel 1 
in Longitudinalrichtung (Appli-
kate) 
 1ω  Eingeschlossener Winkel zwi-
schen 1Mr  und 1Xr  
 
 analog gilt für Muskel 2: 
( )222222 22 222 cos2 MXXMXMM zzrrrrd −+−+= ω  
(30) 
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Die Punkte 1X  bzw. 2X  sind dabei definiert über den Zylinderradius 1Xr  bzw. 2Xr , ihre 
Applikate 
1X
z  bzw. 
2X
z  sowie ihren Azimut 
1X
φ  bzw. 
2X
φ . Letzterer wird benötigt zur Be-
stimmung des eingeschlossenen Winkels 1ω  zwischen 1Mr  und 1Xr . Es gelten: 
 
βφω −=
11 X  
γφω −=
22 X  
(31) 
 
Die menschliche Muskulatur weist in radialer bzw. longitudinaler Richtung unterschiedliche 
spezifische Leitfähigkeiten rσ  bzw. zσ  auf [Faes 1999; Geddes 1967]. Für einen Punkt in-
nerhalb eines Muskels setzt sich die Gesamtleitfähigkeit von diesem Punkt zur Muskelober-
fläche aus beiden Komponenten zusammen (Bild 39). 
 
 
 
Bild 39: 
Komponenten der spezifischen elektrischen Leitfähigkeit innerhalb der menschlichen Musku-
latur in radialer und longitudinaler Richtung am Beispiel des Muskels 1. 
 
Nach einfacher trigonometrische Umformung ergibt sich 
 
( )zzrrges ddd σσσ +=
1
 (32) 
 
Die Gesamtleitfähigkeit im Muskel 1 folgt nach Gleichung (33). Die elektrische Leitfähigkeit 
innerhalb von Muskel 2 berechnet sich analog. 
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In einem zweiten Schritt werden nun Strecken(abschnitte) und Leitfähigkeiten vom Aufpunkt 
des jeweiligen Muskels zum Aufpunkt auf der Hautoberfläche bestimmt. Für den Muskel 1 
ergäbe sich hierbei beispielsweise die Strecke MR1 . Die Berechnung gestaltet sich für Mus-
kel 1 und 2 unterschiedlich aufwendig: Zwischen Muskel 1 und der Hautoberfläche ist ledig-
lich  Fettgewebe vorhanden, im Falle von Muskel 2 jedoch müssen außerdem das Knochen-
gewebe sowie der Muskel 1 mit ihren unterschiedlichen spezifischen Leitfähigkeiten berück-
sichtigt werden. Die Leitfähigkeiten können dabei mit ihren Radialkomponenten angenom-
men werden.  
 
Für Muskel 1 ergibt sich die Strecke MR1  durch Fettgewebe wie folgt: 
 
( )
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180sinsin
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rBM
−=⇒
−°
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 (34) 
 
Für Muskel 2 erfolgt zunächst die Berechnung der Strecke 32PP  durch das Knochengewebe 
durch Anwendung des Sekantensatzes: 
 
( )( )
3
332 EP
rEArEAEPPP KK −+−=  (35) 
Die Strecke 3EP  berechnet sich dabei durch Anwendung des Kongruenzsatzes SSW: 
 ( ) ( ) ( )γγγ 222223 sincos22cos ⋅−⋅⋅⋅+⋅+= EArEAEArEP KK  (36) 
 
Analog berechnet sich die Strecke durch das Muskelgewebe von Muskel 1: 
 
( )( )
5
11
554 EP
rEBrEBEPPP MM −+−=  (37) 
mit 
 ( ) ( ) ( )γγγ 222 122 15 sincos22cos ⋅−⋅⋅⋅+⋅+= EBrEBEBrEP MM  (38) 
 
In einem letzten Schritt wird die mit der Leitfähigkeit des Fettgewebes behaftete Strecke für 
Muskel 2 über die Gesamtstrecke EM  abzüglich der Teilstrecken für Muskeln und Knochen 
bestimmt. Die Gesamtstrecke berechnet sich zunächst wie folgt über den Sinussatz: 
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( )
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sin
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Die Strecke durch Fettgewebe ergibt sich damit ausgehend vom Aufpunkt auf Muskel 2 zu 
 254322, MMuskelFett rPPPPEMS −−−=  (40) 
 
5.2.3.2 Berechnung des Potentials an der Hautoberfläche 
Das aus der simulierten Muskelaktivität resultierende Signal an der Hautoberfläche ergibt sich 
nunmehr nach vollständiger Beschreibung des Volumenleiters durch die numerische Überla-
gerung aller Signalanteile der zum jeweiligen Zeitpunkt t aktiven Muskelfasern, die in Moto-
rischen Einheiten zusammengefasst sind. Ausgehend von Gleichung (9) [Plonsey 1969; Plon-
sey 1995; Trayanova 1990], sowie unter Einschluss von Gleichung (24) zur Modellierung der 
bioelektrischen Quellen [Farina 2001; Farina 2004] und der jeweiligen Distanz zwischen 
Quelle und Messpunkt mit den dazugehörigen elektrischen Leitfähigkeiten ergibt sich das 
Potential Pϕ  in einem infinitesimal kleinen Messpunkt MP  auf der Hautoberfläche zum Zeit-
punkt t gemäß Gleichung (41). Sie beinhaltet außerdem alle für die Ausbildung des Potentials 
relevanten Parameter, wie etwa Anzahl der beteiligten Motorischen Einheiten, Anzahl der 
Muskelfasern pro Motorischer Einheit, Erregungsausbreitungsgeschwindigkeit, Feuerrate, 
Rekrutierungsgrad, etc. 
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mit MP : Messpunkt M auf der Hautober-
fläche 
 t : betrachteter Zeitpunkt 
 Q : Anzahl der motorischen Einhei-
ten (ME) 
 P : Anzahl der einer ME zugeord-
neten Muskelfasern 
 Z : Länge einer Motorischen Ein-
heit 
 i : Stromdichteverteilung über der 
Muskelfaser n. Gleichung (24) 
 ( )21, PPD : Distanz zwischen zwei Punkten 
1P  und 2P  nach den  
Gleichungen (34) bis (40)  
 ( )21, PPσ : Spezifische elektrische Leitfä-
higkeit zwischen zwei Punkten 
1P  und 2P  nach Gleichungen 
(32) und (33) 
 ( )qAε : Sprungfunktion zur „Aktivie-
rung“ einer Motorisch. Einheit 
 qA : ( ) qqq FTtA ⋅−=  
 qT : Zeitpunkt des ersten „Feuerns“ 
einer Motorischen Einheit 
 qF : Feuerrate einer Motorischen 
Einheit 
 
(41) 
 
Gleichung (41) berechnet das Summenpotential aller aktiven Muskeleinheiten zu einem je-
weiligen Zeitpunkt t in einem infinitesimal kleinen Punkt auf Hautoberfläche. Reale Elektro-
den weisen dagegen eine endliche Ausdehnung auf. Sie fungieren auf diese Weise als räumli-
che Durchschnittsbilder (engl.: spatial averagers) der sie erreichenden extrazellulären Potenti
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ale sowie des Hintergrundrauschens [Dimitrova 1999b]. Die real vorhandene Elektrodenflä-
che wird im Modell über mehrere räumlich verteilte Punktelektroden approximiert, die als 
Stützstellen der simulierten Elektrodenfläche dienen. Der integrative Charakter realer Elekt-
roden wird so über den Abstand zwischen den Punktelektroden sowie ihre Anzahl angenähert. 
Die Superposition aller Stützstellensignale ergibt das approximierte Signal Eϕ  einer EMG-
Elektrode an der Hautoberfläche: 
 
 
( ) ( )∑
=
=
S
s
MPE tPt
1
,ϕϕ  
mit Pϕ : Potential in einem infinitesimal 
kleinen Punkt MP  auf der 
Hautoberfläche zum Zeitpunkt t 
 S : Anzahl der räumlichen Stütz-
stellen pro Elektrode 
 
(42) 
 
5.2.4 Validierung des entwickelten Modells 
Das in den vorigen Abschnitten entwickelte Modell zur Simulation der mittels bipolaren 
Elektroden an der Hautoberfläche gemessenen EMG-Signale zweier antagonistischer Mus-
keln soll in diesem Kapitel mit realen, bipolaren Messungen verglichen und auf diese Weise 
validiert werden. Die Darstellung der durchgeführten Messreihen findet sich in Abschnitt 
5.2.4.3. Zunächst sollen jedoch die im Rahmen der Simulation verwendeten Modellparameter 
beschrieben werden. 
5.2.4.1 Verwendete Modellparameter 
Zur Annäherung an die reale Anatomie wird das Modell mit den in Tabelle 4 zusammenge-
fassten Parametern so variiert, dass sich die Modellgeometrie nach Bild 40 ergibt. Dabei 
wurden die realen Oberarm- und Muskeldurchmesser reduziert, um die Rechenzeit der Simu-
lation auf in der Praxis anwendbare Werte zu verringern. Die Muskelfaserradien sowie die 
Länge der Muskelfasern entsprechen jedoch den realen Verhältnissen. Entsprechend wurde 
die Anzahl der Muskelfasern, die jeweils einer Motorischen Einheit zugehören, reduziert. 
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Tabelle 4: 
Übersicht der verwendeten Modellparameter zur Modellvalidierung 
 Biceps 
(Modell) 
Triceps 
(Modell) 
real Quelle 
Muskelradius [mm] 1,5 1,5 Biceps: 
15-25 
Triceps6: 
14-22 
[de Koning 
1986; Veeger 
1997] 
Knochenradius [mm] 1,0 1,0 8-12 [de Koning 
1986; Veeger 
1997] 
Oberarmradius [mm] 8,0 8,0 45-60 [de Koning 
1986; Veeger 
1997] 
Faserradius [mm] 0,0275 0,0275 0,0275 [Kleinpenning 
1990] 
Faserlänge [mm] 100 100 100-120 [Farina 2001] 
Anzahl 
Motorischer Einheiten 
37 37 300-500 [Buchanan 
1993; Hamil-
ton 2004; 
McComas 
1998] 
Anzahl Fasern 
pro Motorischer Einheit 
50 50 Biceps: 800 
Triceps: 800 
[Christensen 
1959; Dissel-
horst-Klug 
1997] 
Position der mot. Endplatte 
(von proximal ausgeh.) [mm] 
50 mm 50 mm 50-70 mm [Saitou 2000] 
Muskelleitgeschwindigkeit 3 m/s ± 20% 3 m/s ± 20% 3,5 m/s 
± 15% 
[Disselhorst-
Klug 1997] 
 
 
                                                 
6
 caput lateralis 
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Feuerrate 20 Hz ± 40% 10 Hz ± 40% 5-25 Hz 
0-30Hz 
[Basmajian 
1985; Dissel-
horst-Klug 
1997] 
Rekrutierungsrate 80% 30% - - 
spez. elektr. 
Widerstand Haut [ Ω mm] 
2500 2500 2500-4240 [Faes 1999] 
spez. elektr. 
Widerstand Fett [ Ω mm] 
21800 21800 11000-50000 [Geddes 
1967] 
spez. elektr. Widerstand 
Knochen [ Ω mm] 
18000 18000 18000 [Geddes 
1967] 
spez. elektr. Widerstand 
Skelettmuskel [ Ω mm] 
6750 (radial) 
2400 (longi-
tudinal) 
6750 (radial) 
2400 (longi-
tudinal) 
6750 
2400-2450 
[Geddes 
1967] 
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Bild 40: 
Geometrie des verwendeten Validierungsmodells. 
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Die in Tabelle 4 angenommene Lage der Innervationszonen von Biceps und Triceps basiert 
auf Untersuchungen von Saitou sowie den Ergebnissen des Projektes SENIAM [Hermens 
1999a; Saitou 2000]. Demnach werden die motorischen Endplatten des M. Biceps Brachii bei 
etwa 50% Muskellänge angenommen. Für den M. Triceps Brachii ist die motorische Endplat-
tenregion breiter verteilt, wird im Rahmen des Modells jedoch konzentriert bei 50% der Mus-
kellänge definiert. Im Modell ist außerdem der Triceps gegenüber dem Biceps um 20 mm 
nach proximal verschoben, was der realen Anatomie entspricht. 
5.2.4.2 Simulationsresultate 
Bild 41 und Bild 42 sowie Tabelle 5 zeigen die Ergebnisse der mit dem Validierungsmodell 
nach Abschnitt 5.2.4.1 durchgeführten Simulationen. Entsprechend Tabelle 4 wurde die Rek-
rutierungsrate des Biceps auf 80%, die des Triceps auf 30% festgelegt. Die simulierte Mess-
dauer betrug 1 Sekunde.  
 
Tabelle 5: 
Spektralanalyse der simulierten EMG-Signale 
 
meanf  medianf  Bandbreite 
Biceps 137,86 Hz 82 Hz 93 Hz 
Triceps 143,17 Hz 84 Hz 31 Hz 
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Bild 41: 
Simulation: Bipolares Signal an der Biceps-Elektrode (oben) und zugehöriges Spektrum 
(unten) 
 
5 Modellhafte Validierung 
 - 103 - 
 
 
          
Bild 42: 
Simulation: Bipolares Signal an der Triceps-Elektrode (oben) und zugehöriges Spektrum 
(unten) 
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5.2.4.3 Modellvalidierung über die Durchführung von Probandenmessungen 
Zur Validierung der Simulationsresultate nach Abschnitt 5.2.4.2 wurden experimentelle Pro-
bandenmessungen durchgeführt. Abgeleitet wurde das bipolare Oberflächen-EMG von M. 
Biceps brachii und M. Triceps brachii bei insgesamt 4 Probanden. Pro Proband wurden zwei 
Messreihen durchgeführt: 
 
1. isometrische Messung der willkürlich aufbringbaren Maximalkraft (MVC), Messdauer 
etwa 1-2 Sekunden 
2. isometrische Ellenbogenflexion mit 70% MVC für etwa 5 Sekunden 
 
Die Messungen wurden bei einem Schulterabduktionswinkel von 90° sowie einem Ellenbo-
genflexionswinkel von ebenfalls 90° durchgeführt. In Höhe des Handgelenks wurde der Un-
terarm mittels Schlinge mit dem Kraftsensor (Biegebalken) verbunden, um einen Kraftein-
fluss der Handmuskulatur auszuschließen. Der Kraftsensor dient über ein visuelles Feedback-
System der Dosierung der vom Probanden aufgebrachten Kraft. Bild 43 zeigt den prinzipiel-
len Mess-Aufbau. 
 
 
Bild 43: 
Messaufbau für Probandenmessungen: Isometrische Ellenbogenflexion 
 
Zur Ableitung des EMG-Signals wurden Ag/AgCl Einweg-EMG-Elektroden mit Gelkissen 
verwendet. Die Platzierung und Fixierung der Elektroden über den Muskeln erfolgte auf 
Grundlage der Empfehlungen des SENIAM-Projekts wie in Abschnitt 6.3.1 beschrieben 
[Hermens 1999a]. Der Interelektroden-Abstand betrug 20 mm. Die abgeleiteten EMG-Signale 
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wurden entsprechend der Beschreibung der kabelgebundenen Messkette in Abschnitt 6.3.2 
(Bild 67) mittels Rechnersystem digital aufgezeichnet. Die Digitalisierung erfolgte mit einem 
12bit A/D-Wandler bei einer Abtastfrequenz von 2000 Hz. Bild 44 bzw. Bild 45 zeigen bei-
spielhaft die über dem Biceps abgeleiteten EMG-Signale bei isometrischer Ellenbogenflexion 
sowie das zugehörige Spektrum. Die Spektralanalyse ist in Tabelle 6 zusammengefasst. 
 
Tabelle 6: 
Spektralanalyse der gemessenen EMG-Signale (Probandenmessung aus Bild 45)  
 
meanf  medianf  Bandbreite 
Biceps, gesamte Messdauer 195,41 Hz 70 Hz 86 Hz 
Biceps, Ausschnitt 1s 125,81 Hz 72 Hz 85 Hz 
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Bild 44: 
Messung: Bipolares EMG (oben) des Biceps mit zugehörigem Spektrum (unten) bei isometri-
scher Ellenbogenflexion mit 50% MVC. 
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Bild 45: 
Messung: Ausschnitt von 1 Sekunde Dauer aus der Gesamtmessung nach Bild 44. Bipolares 
EMG (oben) des Biceps mit zugehörigem Spektrum (unten) bei isometrischer Ellenbogenfle-
xion mit 50% MVC. 
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Der Triceps zeigte während der ausgeführten isometrischen Ellenbogenflexion mit 50% MVC 
keine messbare Aktivität. Die aufgezeichneten Signale bewegten sich in der Größenordnung 
des Quantisierungsrauschens des A/D-Wandlers. Aus diesem Grund wurde auf die Darstel-
lung von EMG-Signal und Spektrum verzichtet. Tabelle 7 zeigt zusammenfassend Mittelwer-
te und Standardabweichung der Spektralanalysen der abgeleiteten EMG-Signale aller durch-
geführten Probandenmessungen bei isometrischer Ellenbogenflexion mit 50% MVC. Daten-
basis sind 8 Messungen mit 4 Probanden. Ein grafischer Vergleich dieser Messergebnisse mit 
den Ergebnissen der Simulation findet sich in Bild 46 im folgenden Abschnitt 5.2.4.4. 
 
Tabelle 7: 
Mittelwerte und Standardabweichung (in Klammern) der Spektralanalysen der gemessenen 
EMG-Signale aller Probanden bei isometrischer Ellenbogenflexion mit 50% MVC 
 
meanf  
[Hz] 
medianf  
[Hz] 
Bandbreite 
[Hz] 
Mittelwert Biceps, gesamte Messdauer 156,20 
(23,59) 
82,50 
(15,45) 
113,88 
(34,97) 
Mittelwert Biceps, Ausschnitt 1s 135,59 
(21,55) 
82,75 
(17,20) 
119,13 
(41,87) 
Mittelwert Triceps, gesamte Messdauer 199,89 
(52,40) 
108,75 
(42,63) 
130,00 
(121,17) 
Mittelwert Triceps, Ausschnitt 1s 154,26 
(21,35) 
81,50 
(9,12) 
110,38 
(36,54) 
 
5.2.4.4 Ergebnis der Modellvalidierung 
Bereits im visuellen Direktvergleich der EMG-Signale und der dazugehörigen Spektren, wie 
sie in Bild 41 und Bild 45 der vorhergehenden Abschnitte dargestellt wurden, zeigt sich eine 
gute Übereinstimmung zwischen Simulation und der Beispielmessung eines Probanden. Bild 
46 zeigt nun den Vergleich der Mittelwerte der aus den Spektralanalysen aller gemessenen 
und simulierten EMG-Signale gewonnenen Messwerte gemäß Tabelle 7. Auch hierbei wird 
eine gute, insbesondere für den stärker aktiven Biceps-Muskel auch eine sehr gute Überein-
stimmung zwischen Simulation und Messung erreicht. Einzig die geringe Bandbreite des 
simulierten Triceps-Signals weicht von den gemessenen Werten ab. Sie ist vermutlich auf die 
für diese Simulation reduzierte Feuer- und Rekrutierungsrate zurückzuführen. Für den im 
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Rahmen der Arbeit vorgesehenen Einsatz kann das Modell in Bezug auf die wesentlichen 
Parameter, die zur Beurteilung eines Elektromyogramms herangezogen werden, dennoch als 
verifiziert und seine Anwendung als zulässig betrachtet werden.  
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Bild 46: 
Vergleich der aus den Spektralanalysen der gemessenen (nach Tabelle 7) und simulierten 
EMG-Signale gewonnenen Messwerte 
 
5.3 Validierung des „Crosstalk Risk Factor“ (CRF) 
Im Folgenden soll der in Abschnitt 4.3 eingeführte Crosstalk Risk Factor unter Verwendung 
des in Abschnitt 5.2 entwickelten Modells zur Simulation der muskulären Aktivität validiert 
werden. Die Validierung des Modells selbst wurde im Abschnitt 5.2.4 auf Basis von experi-
mentellen Daten ohne Crosstalk beschrieben und erfolgreich abgeschlossen. Zu Validie-
rungszwecken wurde ein physiologisches muskuläres Aktivierungsmuster der beiden Ober-
armmuskeln Biceps und Triceps modelliert: Eine ausschließliche Aktivierung des Biceps-
Muskels bei konventioneller EMG-Ableitung über Biceps und Triceps zur Validierung des 
Crosstalk-Risk-Factor. 
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5.3.1 Verwendete Modellierungsparameter 
Die verwendete Modellgeometrie ist in Bild 47 im Querschnitt und dreidimensional in Bild 
48 dargestellt. 
 
 
Bild 47: 
Geometrie des modellierten Oberarms mit den Muskeln Biceps und Triceps sowie dem da-
zwischen liegenden Humerus im Querschnitt. 
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Bild 48: 
Dreidimensionale Geometrie des modellierten Oberarms mit den Muskeln Biceps und Triceps 
sowie dem dazwischen liegenden Humerus. 
 
Die verwendeten Parameter zur Modellierung sind in Bild 49 detailliert aufgelistet. Zur zu-
nächst durchgeführten Simulation der ausschließlichen Biceps-Aktivierung wurden Rekrutie-
rungs- und Feuerrate des Triceps auf Null gesetzt. 
 
5 Modellhafte Validierung 
 - 112 - 
 
Bild 49: 
Parameterwahl zur Modellierung der ausschließlichen Aktivierung des Biceps. 
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5.3.2 Ergebnisse der Simulation  
Die Ergebnisse der Simulation unter Verwendung der im vorigen Abschnitt 5.3.1 erläuterten 
Modellparameter sind in Bild 50 und Bild 51 dargestellt. Sie zeigen die simulierten Oberflä-
chen-EMG-Signale bei physiologischer Aktivierung, jeweils bipolar abgeleitet an den Biceps- 
bzw. Triceps-Elektroden. Zur besseren Vergleichbarkeit weisen die Diagramme die gleiche 
Skalierung auf. Dargestellt ist eine Messdauer von jeweils 1s.  
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Bild 50: 
Simuliertes bipolares Oberflächen-EMG-Signal an den Biceps-Elektroden bei physiologischer 
Aktivierung (ausschließliche Aktivierung des Biceps). 
 
Physiologische Aktivierung - Triceps-Elektrode
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Bild 51: 
Simuliertes bipolares Oberflächen-EMG-Signal an den Triceps-Elektroden bei physiologi-
scher Aktivierung (ausschließliche Aktivierung des Biceps). 
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5.3.3 Auswertung und Ergebnisse der modellhaften Validierung des CRF 
Die unter Verwendung des Modells generierten EMG-Ableitungen für die Biceps- und Tri-
ceps-Elektroden wurden mit Hilfe des in Abschnitt 4 vorgestellten Verfahrens zur Quantifi-
zierung des Crosstalkanteils analysiert. Die Auswertung der Simulationsergebnisse für das 
simulierte physiologische Koordinationsmuster (Simulation A in Tabelle 8) ergibt einen 
Crosstalk-Risk-Factor von 0,38. Dieser Wert erscheint zunächst deutlich zu gering für den 
Umstand, dass eine ausschließliche Biceps-Aktivierung simuliert wurde und die gemessenen 
Signale an der Triceps-Elektrode daher ausschließlich auf Crosstalk zurückzuführen sein 
können. Tatsächlich wird das Maximum der Kreuzkorrelationsfunktion zwischen Biceps- und 
Tricepssignal mit 0,99224 bestimmt. Dieser Wert allein bestätigt das sichere Vorhandensein 
von Crosstalk im Tricepssignal. Die Höhe des Risikos bei der Bewertung von muskulären 
Koordinationsmustern aufgrund von Crosstalk bestimmt sich jedoch nicht nur aus den Korre-
lationswerten, sondern zieht auch den Energiequotienten in Betracht: Ein amplitudenschwa-
ches wenngleich in hohem Maße crosstalk-behaftetes Signal muss nicht zwangsläufig die 
korrekte Bewertung eines muskulären Koordinationsmusters gefährden. Der Energiequotient 
der simulierten physiologischen Messung ist mit 5,1% sehr gering. Aus diesen Gründen ergibt 
sich auf Grundlage der simulierten Signale für eine physiologische Messung ein CRF von 
0,38. Im Rahmen einer zweiten durchgeführten Simulation (Simulation B) einer physiologi-
schen und ausschließlichen Aktivierung des Biceps, wurden die spezifischen Gewebewider-
stände im Bereich zwischen 19% und 34% reduziert (Tabelle 8). Alle übrigen Rahmenbedin-
gungen blieben unverändert. In der Folge betrug das Maximum der Kreuzkorrelationsfunktion 
0,9767, der Energiequotient erhöhte sich geringfügig auf 6%. Der aus den simulierten Ablei-
tungen bestimmte CRF erhöhte sich auf einen Wert von 0,48. Der erhöhten Leitfähigkeit des 
Gewebes wird auf diese Weise mit einem erhöhten Crosstalk-Risiko bzw. einem erhöhten 
CRF Rechnung getragen. 
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Tabelle 8: 
Veränderung des Crosstalk Risk Factor (CRF) bei variierenden, simulierten Gewebeeigen-
schaften und gleich bleibender muskulärer Aktivierung. 
 Simulation A 
(vgl. Bild 43) 
Simulation B 
 
Muskuläre Aktivierung 
(Rekrutierung / Feuerrate) 
  
 Biceps 70 % / 20 Hz 70 % / 20 Hz 
 Triceps 0 % / 0 Hz 0 % / 0 Hz 
 
Gewebe-Eigenschaften 
(spezif. elektr. Widerstand in [Ωmm]) 
  
 Muskel, radial 2400 1800 
 Muskel, longitudinal 6750 5500 
 Fett 21800 16000 
 Knochen 18000 12000 
 
Extrahierte Parameter aus EMG-Signalen 
  
 mittleres Maximum der Kreuzkor-
relationsfunktion 
0,99224 0,9767 
 mittlerer Energiequotient 5,1% 6,0% 
 
Crosstalk Risiko 
  
 CRF 0,38 0,48 
 
 
Mit den obigen Ergebnissen kann die Funktion des Crosstalk-Risk-Factors (CRF) als modell-
haft validiert betrachtet werden. Da sich der Wert des CRF als Folge der variierten Gewebeei-
genschaften ändert – nicht jedoch als Folge einer veränderten muskulären Aktivierung, stüt-
zen die dargestellten Ergebnisse darüber hinaus die Hypothese eines individuellen Crosstalk-
Risikos (Abschnitt 4.2). 
5.4 Validierung des „Glaubensmaßes für Koaktivierung” (GfK) 
Im vorangehenden Abschnitt 5.3 wurde zunächst die Modellierung einer physiologischen und 
ausschließlichen Biceps-Aktivierung zur Validierung des Crosstalk Risk Factor beschrieben. 
Basierend auf den Ergebnissen für den Crosstalk Risk Factor soll in einem weiteren Schritt 
das in Abschnitt 4.4.2 eingeführte „Glaubensmaß für Koaktivierung“ ebenfalls unter Verwen-
dung der in Abschnitt 5.2 entwickelten Modellierung der muskulären Aktivität validiert wer-
den. Dabei wird nunmehr ein pathologisches muskuläres Aktivierungsmuster der beiden 
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Oberarmmuskeln modelliert: Eine Koaktivierung von Biceps und Triceps zur Validierung des 
Glaubensmaßes für das Vorliegen einer Koaktivierung. 
5.4.1 Verwendete Modellierungsparameter 
Die verwendeten Modellparameter stimmen mit denen in Abschnitt 5.3.1 zur Validierung des 
CRF beschriebenen, überein. Anders als in Bild 49 dargestellt, wurde nun jedoch die Rekru-
tierungs- bzw. Feuerrate des Triceps bei ansonsten identischen Parametern auf 70% bzw. 20 
Hz  gesetzt. 
5.4.2 Ergebnisse der Simulation 
Die Ergebnisse der Simulation unter Verwendung der im vorigen Abschnitt erläuterten Mo-
dellparameter sind in Bild 52 und Bild 53 dargestellt. Sie zeigen die simulierten Oberflächen-
EMG-Signale der Koaktivierung. Bipolar abgeleitet wurde jeweils an den Biceps- bzw. Tri-
ceps-Elektroden. Wiederum weisen beide Diagramme die gleiche Skalierung auf. Dargestellt 
ist eine Messdauer von jeweils 1s.  
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Bild 52: 
Simuliertes bipolares Oberflächen-EMG-Signal an den Biceps-Elektroden bei Koaktivierung 
(gleichzeitige Aktivierung von Biceps und Triceps). 
 
Koaktivierung - Triceps-Elektrode
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Bild 53: 
Simuliertes bipolares Oberflächen-EMG-Signal an den Triceps-Elektroden bei Koaktivierung 
(gleichzeitige Aktivierung von Biceps und Triceps). 
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5.4.3 Auswertung und Ergebnisse der modellhaften Validierung des GfK 
Aus der Analyse der simulierten EMG-Signale einer Koaktivierung ergibt sich ein mittleres 
Maximum der Kreuzkorrelationsfunktion von lediglich 0,093323, der Energiequotient beträgt 
jedoch 55,7%. Dabei spricht bereits insbesondere das außerordentlich geringe mittlere Maxi-
mum der Kreuzkorrelationsfunktion zwischen den Signalen von Biceps- und Triceps-
elektroden gegen das Vorliegen von Crosstalk. Wird zusätzlich der in Simulation A (Ab-
schnitt 5.3.3) bestimmte CRF von 0,38 bei physiologischem Aktivierungsmuster durch Ein-
beziehung der dreidimensionalen Zugehörigkeitsfunktion für GfKµ  (Abschnitt 4.4.2.2) zur 
Bewertung der simulierten EMG-Signale der pathologischen Koaktivierung hinzugezogen, 
resultieren die obigen Werte in einem Glaubensmaß für das Vorliegen einer Koaktivierung 
von 0,98. Trotz des vermeintlich geringen CRF wird also vom Algorithmus das höchste zu-
lässige Glaubensmaß für das Vorliegen einer Koaktivierung angegeben. Damit kann die 
Funktion des Glaubensmaßes für das Vorliegen einer Koaktivierung (GfK) als modellhaft 
validiert betrachtet werden. 
5 Modellhafte Validierung 
 - 120 - 
 
6 Klinische Validierung 
 - 121 - 
6 Klinische Validierung 
Die in den vorigen Abschnitten beschriebenen und theoretisch erfolgreich validierten Vorge-
hensweisen für den Crosstalk Risk Factor (CRF) sowie das Glaubensmaß für Koaktivierung 
(GfK) sollen in diesem Abschnitt anhand von realen Messdaten an Patienten bzw. Probanden 
in Hinblick auf ihre korrekte Funktionsweise und diagnostische Aussagekraft untersucht und 
validiert werden. In Abschnitt 5 erfolgte die Validierung anhand von experimentellen oder 
simulierten Messungen der Elektromyogramme unter isometrischen Bedingungen. Die Über-
prüfung soll nunmehr anhand von realen Messdaten erfolgen, die während der Ausführung 
von Bewegungen aufgezeichnet wurden. 
 
Für eine klinische Validierung des entwickelten Verfahrens sind zwei zeitlich synchron zu-
einander ausgeführte Messungen notwendig. Zum einen muss das muskuläre Aktivitätsmuster 
der relevanten Muskeln mittels konventionellem Oberflächen-EMG erfasst werden, welches 
mit dem entwickelten Verfahren von CRF und GfK beurteilt wird. Zum anderen muss aber 
auch die vom Patienten ausgeführte Bewegung dreidimensional und quantitativ erfasst wer-
den, um Umfang und Art einer vorliegenden Bewegungseinschränkung beurteilen zu können. 
Die Berechnung der einzelnen Gelenkwinkelverläufe in ihren jeweiligen Freiheitsgraden 
während der ausgeführten Bewegung erfolgt daher über das in Abschnitt 6.2 vorgestellte 
biomechanische Modell nach Schmidt [Schmidt 2000]. Die mit Hilfe des biomechanischen 
Modells bestimmte quantitative Information über mögliche Bewegungseinschränkungen ist 
im Rahmen der Validierung notwendig um eine potentielle, durch den GfK prognostizierte 
Koaktivierung anhand des Ausmaßes einer Bewegungseinschränkung verifizieren oder aber 
widerlegen zu können. 
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6.1 Patienten mit geburtstraumatischer Plexusläsion 
Zur Erhebung von aussagekräftigen Messdaten wurde exemplarisch eine Patientengruppe 
gewählt, die unter den Folgen einer geburtstraumatischen Plexusläsion leidet. Der Plexus 
brachialis ist ein komplexes Nervengeflecht, das aus den anterioren Ästen der Nervenwurzeln 
C5-C8 und Th1 gebildet wird. Aus ihm gehen die Nerven des Armes und der Brust hervor 
(Bild 54). Der Plexus brachialis sorgt für die motorische Innervation der Schultermuskulatur 
sowie für die motorische und sensible Innervation des Arms und der Hand [Flexicon 2004]. 
Verletzungen im Nervengeflecht des Plexus brachialis stellen daher eine der Hauptursachen 
für funktionelle Einschränkungen in der Bewegung der oberen Extremitäten dar.  
 
 
 
 
Bild 54: 
Plexus brachialis. Rechte Körperhälfte von vorn. Nach [Nederlandse Vereniging van Neuro-
chirurgen 2004]. 
 
Die Läsion tritt meist perinatal auf und umfasst die Schädigung der Nervenfasern durch einen 
Durch- oder Anriss, aber auch den vollständigen Ausriss der Nervenwurzel aus dem Spinal-
kanal. Diese Verletzungen können in einer unzureichenden oder fehlerhaften nervalen Ver-
sorgung der betroffenen Muskeln der oberen Extremität resultieren. Betroffen von einer Ple-
xusläsion sind etwa 2 von 1000 Lebendgeburten. Wesentlicher Faktor für eine erfolgreiche 
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Behandlung der Patienten ist die frühzeitige und korrekte Diagnose sowohl des quantitativen 
Ausmaßes wie auch der eigentlichen Ursache der Bewegungseinschränkung [Bahm 2003a; 
Bahm 2003b]. 
Die zu untersuchende Patientengruppe setzt sich aus 15 Kindern im Altersbereich zwischen 5 
und 10 Jahren zusammen. Bei allen Patienten, die Teil der vorliegenden klinischen Validie-
rung sind, bestand nach klinischer Untersuchung der Verdacht auf eine muskuläre Koaktivie-
rung als Folge einer Plexusläsion. Diese muskuläre Koaktivierung beschränkt sich dabei 
jedoch auf nur eine Körperhälfte. Da es sich auf der betroffenen Seite ausschließlich um eine 
Verletzung des peripheren Nervensystems handelt, kann der nicht betroffene Arm der Patien-
ten auf der kontralateralen Seite als vollständig gesund mit physiologischer Funktion betrach-
tet werden. Die gesunde Seite wurde daher zur Erstellung eines Normkollektivs verwendet. 
Die Patienten führten hierfür auf der gesunden Seite die gleichen Bewegungen aus wie auf 
ihrer betroffenen Seite. 
6.2 Biomechanisches Modell der oberen Extremitäten 
Die Analyse der erfassten Bewegungen der oberen Extremität erfordert u.a. ein biomechani-
sches Modell der oberen Extremität, welches an die spezifischen Gegebenheiten der Anato-
mie des Oberkörpers und seiner Manipulatoren angepasst sein muss [Anglin 2000; Bao 1999; 
Biryukova 2000; Cheze 1996; Ettema 1998; Rau 2000]. Sein Ziel ist es, die Bewegungen und 
Anatomie des Körpers in einem kinematischen Modell abzubilden. Mit Hilfe des Modells 
lassen sich in weiteren Schritten aus der Information über die Markerbewegung die einzelnen 
Winkel in der Gelenkkette der oberen Extremität bestimmen. Im Rahmen der Arbeit wird ein 
von Schmidt definiertes kinematisches Starrkörper-Modell der oberen Extremität mit drei 
Markern pro Körpersegment verwendet [Schmidt 2000]. Mit Hilfe des von Schmidt entwi-
ckelten Modells lässt sich für freie räumliche Bewegungen der oberen Extremitäten die Ki-
nematik der Bewegungen des Handgelenks, des Ellenbogens und der Schulter in nahezu allen 
Freiheitsgraden erfassen. Lediglich die Bewegungen der Scapula (des Schulterblatts) bleiben 
aufgrund des angewandten Messprinzips unberücksichtigt. Für die Unterscheidung zwischen 
betroffenen und gesunden Probanden sowie für eine Kontrolle des Therapieverlaufs bildet das 
Modell die Bewegungen der oberen Extremität ausreichend genau nach und macht einen 
komplizierteren Modell-Ansatz, etwa unter Einbeziehung von Segmentdeformationen, daher 
unnötig. Im Folgenden werden die wesentlichen Merkmale des verwendeten Modells darge-
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stellt. Für eine detaillierte Beschreibung wird auf die Arbeit von Schmidt verwiesen [Schmidt 
2000]. 
6.2.1 Segmentierung des Modells 
Das Modell besteht aus starren, untereinander mit Gelenken verbundenen Segmenten. Die 
Gelenke werden unter Vernachlässigung der real vorhandenen geringen translatorischen 
Gelenkverschiebungen näherungsweise als ideale Kugelgelenke angenommen. Bild 55 zeigt 
das biomechanische Modell mit den Segmenten für Hand, Unterarm, Oberarm, Schlüsselbein 
und Rumpf. 
 
 
Bild 55: 
Segmentierung des verwendeten Starrkörper-Modells der oberen Extremität [Schmidt 2000] 
 
6.2.2 Definition der Segmentkoordinatensysteme 
Die mathematische Beschreibung der Körpersegmente im Raum erfolgt über Segment-
Koordinatensysteme, die durch Segmentmarker definiert werden. Hierzu werden jeweils drei 
Marker auf das entsprechende Körpersegment geklebt. Die Anbringung von jeweils drei 
Markern pro Körpersegment erlaubt die eindeutige Bestimmung von dreidimensionaler Posi-
tion und Orientierung eines jeden Segments über die Festlegung eines so genannten Segment-
koordinatensystems. Die drei Marker eines Segments sind untereinander fest verbunden (Bild 
57), um eine Veränderung ihrer relativen Positionen zueinander zu vermeiden, was zu Verän-
derungen in der Definition des Segmentkoordinatensystems führen würde und damit Verfäl-
schungen der Ergebnisse des Modells zur Folge hätte. Bild 56 veranschaulicht die Positionen 
der am Körper befestigten Marker. Da die meisten Segmentkoordinatensysteme des Modells 
lediglich als Bezugspunkte dienen, relativ zu denen anatomische Achsen definiert werden 
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(Abschnitt 6.2.3), ist eine präzise Positionierung der entsprechenden Markertriaden am Pro-
banden nicht notwendig. Ausnahmen hiervon bilden der Torso,  die Hand und das Schlüssel-
beinsegment: Die Brustmarkertriade wird zur Definition des Körper-Referenzkoordinaten-
systems sowie des Schultergelenkkoordinatensystems herangezogen. Die beiden oberen Mar-
ker sollen daher eine mit der Schulterlinie übereinstimmende Waagerechte bilden und der 
untere Marker liegt auf der Longitudinalachse des Körpers. Die Handmarkertriade als 
distalstes Element wird zur Definition des Handgelenkkoordinatensystems verwendet. Ihre 
Platzierung zeigt Bild 56 (dunkelgraue Marker). Eine Befestigung von Markern am Segment 
Schlüsselbein ist aufgrund der sehr großen Hautverschiebungen in diesem Bereich generell 
nicht sinnvoll. Stattdessen werden das Segment- wie auch das Gelenkkoordinatensystem des 
Schlüsselbeins einheitlich auf Basis des Schulterzentrums sowie der Markertriade des Rump-
fes definiert (Abschnitt 6.2.4.4). 
 
 
 
Bild 56: 
Platzierung der Marker am Probanden: dunkelgraue Marker sind stets befestigt, hellgraue 
Marker werden nur während einer statischen Messung verwendet (Abschnitt 6.2.3). Nach 
[Schmidt 2000]. 
 
Die für die Segmente Hand, Unterarm und Oberarm verwendete spezielle Konstruktion der 
Markertriaden zeigt Bild 57. Da die Untersuchung von Kindern möglich werden soll, deren 
Körperoberfläche nur begrenzten Raum für die Anbringung von Markern und EMG-
Elektroden bietet, wurde diese spezielle Konstruktion gewählt. Sie vereint drei Vorteile in 
sich: Durch die Verwendung von kurzen Stäben an deren Ende jeweils ein Marker befestigt 
ist, wird der Abstand der Marker untereinander größer als die auf der Körperoberfläche erfor-
derliche Befestigungsfläche. Dies verbessert einerseits die Detektion der Marker durch die 
Infrarotkameras des verwendeten Bewegungsanalysesystems (Abschnitt 2.3.4) und sorgt 
andererseits zusätzlich für ausreichend Platz auf der Körperoberfläche für die Befestigung der 
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EMG-Elektroden. Des Weiteren sind die Marker auf diese Weise untereinander fest verbun-
den, da die drei Stäbe in der Grundplatte vergossen sind. Dies erhöht die Präzision des auf 
ihrer Grundlage definierten Segmentkoordinatensystems, weil relative Positionsveränderun-
gen zwischen den Markern einer Triade aufgrund von Verschiebungen ausgeschlossen wer-
den können.  
 
 
Bild 57: 
Spezielle Konstruktion der Markertriaden zur Reduzierung des Platzbedarfs auf dem Körper 
bei gleichzeitiger Verbesserung der Detektion durch die Kameras des Bewegungsanalysesys-
tems. 
 
6.2.3 Definition der Gelenkzentren 
Das kinematische Modell verfügt über insgesamt vier Gelenke: das Handgelenk, das Ellenbo-
gengelenk, das Schultergelenk und das innere Schlüsselbeingelenk (Sternoclaviculargelenk). 
Sämtliche Gelenke werden als ideale Kugelgelenke angenommen, Translationsbewegungen in 
den Gelenken werden vernachlässigt. Die jeweiligen Gelenkzentren werden mit Ausnahme 
des Schultergelenks über so genannte Gelenkmarker bestimmt. Zur Vermeidung von Ver-
schiebungen der Gelenkmarker über den knöchernen Erhebungen durch Hautbewegungen 
während der Ausführung von Bewegungen werden die Gelenkmarker lediglich im Rahmen 
einer statischen Messung verwendet und anschließend wieder entfernt (Bild 56). Während 
dieser statischen Messung ist der Unterarm um 90° gebeugt und die Hand bildet die gerade 
Verlängerung der Longitudinalachse des Unterarms. Die Gelenkzentren werden im Einzelnen 
wie folgt definiert: 
 
Das Handgelenkzentrum wird durch den Mittelpunkt zwischen zwei Gelenkmarkern gekenn-
zeichnet, die jeweils radial und ulnar des Handgelenks befestigt werden. Das Handgelenkzent-
rum kann modellhaft als fest mit dem Unterarm verbunden angesehen werden und wird mit 
diesem mitbewegt. Die Lage des Ellenbogengelenkzentrums wird durch den Mittelpunkt 
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zwischen zwei Gelenkmarkern gekennzeichnet, die lateral und medial des Ellenbogengelenks 
auf den medialen und lateralen Epicondyli befestigt werden. Das Ellenbogengelenkzentrum 
kann sowohl als fest verbunden mit dem Unterarm wie auch mit dem Oberarm angesehen 
werden. Beide Positionen werden daher im Modell berechnet und zwecks Fehlerreduktion 
gemittelt.  Das Sternoclaviculargelenkzentrum wird über den Mittelpunkt zwischen linkem 
und rechtem Brustmarker definiert. Hieraus ergibt sich das Erfordernis einer präzisen Platzie-
rung der Brusttriade. 
 
Einen Sonderfall stellt die Bestimmung des Schultergelenkzentrums dar. Seine Lage kann 
nicht durch das Anbringen von Markern auf palpatierbaren knöchernen Erhebungen o.ä. 
bestimmt werden und muss daher aus einer speziellen Kalibrierungsbewegung des Armes, 
ausgehend von der Position des Schultergelenkmarkers, abgeschätzt werden. Wird zunächst 
ein falscher Punkt als Schulterzentrum angenommen, sind die Bewegungen des Schlüssel-
beins relativ zum Thorax im kinematischen Modell größer als bei korrekter Lage. Als Maß für 
die Bewegung des Schlüsselbeins wird die Summe der Winkeldifferenzen während einer 
Armbewegung genutzt (Bild 58). Zwischen zwei aufgezeichneten Videobildern (Frames) 
entspricht der Betrag des Differenzvektors dem Bogenmaß. Man erhält eine Kostenfunktion, 
deren Minimum die gesuchte Position des Schulterzentrums in Oberarmkoordinaten liefert 
[Schmidt 2000].  
 
 
Bild 58: 
Bestimmung des Schulterzentrums anhand einer Kalibrierungsbewegung [Schmidt 2000] 
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6.2.4 Definition der Gelenkkoordinatensysteme 
Primäres Ziel des kinematischen Modells ist eine anatomisch korrekte Beschreibung von 
Gelenk- bzw. Segmentbewegungen. Diese beinhaltet eine Aufteilung der ausgeführten Bewe-
gung in einzelne anatomisch sinnvolle Komponenten wie Abduktion bzw. Adduktion und 
Flexion bzw. Extension. Die Definition der Gelenkzentren ist daher allein nicht ausreichend, 
es müssen auch Drehachsen für die Modellgelenke definiert werden, welche den anatomi-
schen Drehachsen entsprechen. Sind sowohl Gelenkzentren wie auch Gelenkdrehachsen 
definiert, so lassen sich die Gelenkeigenschaften in einem Gelenkkoordinatensystem zusam-
menfassen. Das Gelenkzentrum repräsentiert dabei den Ursprung und die Koordinatenachsen 
entsprechen den Drehachsen der Gelenke. Im verwendeten kinematischen Modell werden die 
Gelenkkoordinatensysteme auf Basis der in der statischen Messung definierten Gelenkzentren 
bestimmt. Die Gelenk-Koordinatensysteme müssen dabei so orientiert werden, dass jeweils 
eine Koordinatenachse mit der Achse der Flexion/Extension, eine mit der Achse der Abdukti-
on/Adduktion und eine mit der longitudinalen Achse des Segments übereinstimmt.  Im Fol-
genden wird die Definition der einzelnen Gelenkkoordinatensysteme erläutert. Eine Übersicht 
ist in Tabelle 9 zusammengestellt. 
6.2.4.1 Handgelenkkoordinatensystem 
Ursprung des Handgelenkkoordinatensystems ist das Handgelenkzentrum. Die x-Achse zeigt 
entlang der Longitudinalachse des Unterarmsegments vom Handgelenkzentrum zum Ellenbo-
gengelenkzentrum. Die y-Achse steht senkrecht auf der x-Achse und liegt in der Ebene, die 
durch die zwei Gelenkzentren und den radialen Handgelenkmarker aufgespannt wird. Die 
positive y-Richtung zeigt nach radial. Die z-Achse ergibt sich aus dem Kreuzprodukt der 
Einheitsvektoren von x- und y-Achse und bildet mit diesen ein rechtshändiges orthogonales 
Koordinatensystem. Die Definition gilt für den linken Arm entsprechend, so dass die y-Achse 
wiederum nach radial weist. 
6.2.4.2 Ellenbogengelenkkoordinatensystem 
Der Ursprung des Ellenbogengelenkkoordinatensystems liegt im Ellenbogengelenkzentrum. 
Die x-Achse zeigt vom Ellenbogengelenkzentrum zum Schultergelenkzentrum. Die y-Achse 
steht senkrecht zu der durch die Gelenkzentren von Schulter, Ellenbogen und Hand aufge-
spannten Ebene und zeigt nach lateral. Die z-Achse vervollständigt das Koordinatensystem 
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über das Kreuzprodukt der Einheitsvektoren von x- und y-Achse als ein rechtshändiges ortho-
gonales Koordinatensystem. 
6.2.4.3 Brustkoordinatensystem 
Das Brustkoordinatensystem ist kein Gelenkkoordinatensystem im eigentlichen Sinne sondern 
stellt das Referenzkoordinatensystem des Modells dar. Der Ursprung des Brustkoordinaten-
systems liegt auf der Hälfte der Verbindungsstrecke zwischen linkem und rechtem Brustmar-
ker. Die x-Achse verläuft parallel zur vertikalen Achse des Laborkoordinatensystems von 
unten nach oben. Die z-Achse wird aus dem Kreuzprodukt von x-Achse und der Geraden 
zwischen linkem und rechtem Brustmarker gebildet, welche von links nach rechts zeigt. Die 
y-Achse wird anschließend aus dem Kreuzprodukt von z- und x-Achse gebildet. Wiederum 
entsteht ein rechtshändiges orthogonales Koordinatensystem. 
6.2.4.4 Sternoclaviculargelenkkoordinatensystem 
Das Gelenkkoordinatensystem des Sternoclaviculargelenks ist gleichzeitig das Segmentkoor-
dinatensystem des Schlüsselbeinsegments. Der Ursprung des Gelenkkoordinatensystems liegt 
auf der Hälfte der Verbindungsstrecke zwischen linkem und rechtem Brustmarker. Die x-
Achse zeigt vom Ursprung zum Schulterzentrum. Diese x-Achse und die x-Achse des Brust-
koordinatensystems spannen die x-z-Ebene des Sternoclavicularkoordinatensystems auf. Die 
y-Achse steht senkrecht auf der x-z-Ebene. Das Vorzeichen wird so gewählt, dass die z-Achse 
nach oben positiv zählt. 
6.2.4.5 Schultergelenkkoordinatensystem 
Das Schultergelenkkoordinatensystem wird in der statischen Messung durch das Brustkoordi-
natensystem und das Schultergelenkzentrum definiert und bewegt sich mit dem Schlüssel-
beinsegment mit. Der Ursprung ist das Zentrum des Schultergelenks. Die Richtungsvektoren 
sind parallel zum Brustkoordinatensystem. Das Gelenkkoordinatensystem der linken Schulter 
wird im Vergleich zu dem der rechten Schulter lediglich um 180° um die x-Achse gedreht, so 
dass die y-Achse wiederum nach lateral zeigt. 
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6.2.5 Bestimmung der Gelenkwinkel 
Die im vorigen Abschnitt definierten Gelenkkoordinatensysteme dienen als Basis für die 
Berechnung der jeweiligen Gelenkwinkel. Die Ausrichtung der Gelenkkoordinatensysteme 
erfolgt zum Großteil anhand der Gelenkzentren, deshalb muss zur Bestimmung der Gelenk-
winkelverläufe auch während dynamischer Messungen die Position aller Gelenkzentren zu 
jedem Zeitpunkt bekannt sein. Da während der dynamischen Messungen aufgrund von Haut-
verschiebungsfehlern jedoch keine Gelenkmarker geklebt werden, wird die Position der Ge-
lenkzentren anhand von Transformationsmatrizen, ausgehend von den Segmentkoordinaten-
systemen, rekonstruiert. Die Transformationsmatrizen werden während einer vorangehenden, 
statischen Achsendefinitionsmessung unter Verwendung aller in Bild 56 dargestellten Marker 
definiert. Während dieser Messung sitzt der Proband aufrecht mit um 90° gebeugtem Ellen-
bogen, die Hand in gerader Verlängerung des Ellenbogens haltend. Nach Abschluss der Ach-
sendefinitionsmessung enthalten die daraus berechneten Transformationsmatrizen die Zuord-
nungsvorschriften zwischen den einzelnen Segmentkoordinatensystemen und der Position der 
Gelenkzentren. Auf diese Weise stehen die Gelenkzentren auch ohne die Notwendigkeit von 
Gelenkmarkern während dynamischer Messungen zur Verfügung. 
 
Tabelle 9: 
Definition der verwendeten Gelenkkoordinatensysteme. Nach [Schmidt 2000]. 
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Neben der Achsendefinitionsmessung sieht das Modell auch eine statische Referenzmessung 
vor, während der für jedes Gelenk seine neutrale Position definiert wird, in welcher alle Ge-
lenkwinkel Null sind. Während der statischen Referenzmessung sitzt der Proband aufrecht, 
die Arme hängen mit gestrecktem Ellenbogen senkrecht nach unten und die Handflächen 
zeigen nach vorne. Die Gelenkwinkel lassen sich für einen Teil der Gelenke auch ohne eine 
Durchführung der Referenzmessung bestimmen, für die meisten Gelenke sind jedoch die aus 
ihr gewonnenen zusätzlichen Angaben erforderlich. 
 
Mit den so definierten Gelenkkoordinatensystemen, der Kenntnis der Transformationsmatri-
zen zwischen Segment- und Gelenkkoordinatensystemen sowie den Informationen aus der 
Referenzmessung ist es nun möglich, die Winkel für jedes einzelne Gelenk während dynami-
scher Messungen für jedes aufgezeichnete Videobild zu bestimmen: Zunächst werden die 
einzelnen Gelenkkoordinatensysteme über die Gelenkzentren bestimmt (Abschnitt 6.2.4). 
Dann wird die Abweichung eines jeden Segmentkoordinatensystems von seiner Ausrichtung 
während der Referenzmessung in Relation zu seinem proximalen Gelenkkoordinatensystem 
bestimmt. Daraus ergibt sich der Gelenkwinkel des jeweiligen Segments im Koordinatensys-
tem des proximalen Gelenks. Anschließend wird die relative Orientierung der Gelenkkoordi-
natensysteme untereinander innerhalb der vollständigen Gelenkkette wie folgt bestimmt: 
Distales und proximales Gelenkkoordinatensystem werden über Drehungen um die mitbe-
wegten, anatomisch ausgerichteten Achsen des distalen Gelenkkoordinatensystems in defi-
nierter Reihenfolge – 1. Flexion, 2. Abduktion, 3. Rotation – in Deckung gebracht. Ausge-
hend vom Brustkoordinatensystem können auf diese Weise die anatomisch relevanten Ge-
lenkwinkel aller Gelenke der Gelenkkette bestimmt werden. 
6.3 Ableitung der Oberflächen-Elektromyogramme 
Zur Erfassung der muskulären Aktivität muss das Oberflächen-Elektromyogramm der an den 
untersuchten Bewegungen der oberen Extremität maßgeblich beteiligten Muskeln abgeleitet 
werden. In Abschnitt 2.1 wurden bereits die anatomischen Grundlagen der oberen Extremität 
erläutert, sowie die für ihre Bewegung essentiellen Muskeln in ihrer Funktion beschrieben. Im 
Einzelnen sind dies der M. Brachioradialis, der M. Biceps brachii, der M. Triceps brachii 
(lateraler Kopf), der M. Deltoideus (medius), der M. Trapezius (descendens) sowie der M. 
Pectoralis (major und minor). Von diesen Muskeln wurde bipolar das Oberflächen-EMG 
abgeleitet.  
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6.3.1 Auswahl und Platzierung der EMG-Sensoren 
Um die richtige Platzierung der Elektroden zu vereinfachen und damit auch die Reproduzier-
barkeit ihrer Klebung zu verbessern, wurden im Rahmen des EU-Projektes SENIAM (surface 
EMG for non-invasive assessment of muscles) Empfehlungen für die Platzierung der Elekt-
roden anhand von einfach ertastbaren knöchernen Strukturen entwickelt [Hermens 1999a]. 
Bild 59 bis Bild 64 zeigen diese Vorgaben für die im Rahmen der Arbeit aufgezeichneten 
Muskeln. Der schwarze Kreis symbolisiert dabei die Position des Mittelpunkts zwischen den 
beiden Elektrodenflächen bei bipolarer Ableitung. Die eigentlichen rechteckigen Ag/AgCl-
Elektroden (Bild 65) liegen bei der Ableitung jeweils quer zur Muskelfaserrichtung. Die 
bipolare, paarweise Elektroden-Anordnung erfolgt längs zur Faserrichtung. Die palpatierbaren 
Körper-Strukturen, so genannte „Landmarks“, sind durch weiße Kreise gekennzeichnet und in 
der jeweiligen Bildbeschreibung erläutert. 
 
 
 
 
 
 
 
Bild 59: 
Platzierung der EMG-Elektroden 
für den Brachioradialis: Zwei 
Finger breit distal von der fossa 
cubit aus. Nach [Kendall 1993]. 
Bild 60: 
Platzierung der EMG-Elektroden 
für den Biceps Brachii: Auf einer 
Linie zwischen medialem Acromi-
on und Fossa cubit bei 1/3 von der 
Fossa cubit aus. Nach [Hermens 
1999a]. 
Bild 61: 
Platzierung der EMG-Elektroden 
für den Triceps Brachii (Caput 
laterale): Platzierung auf halber 
Strecke der Linie zwischen poste-
rior crista des Acromions und dem 
olecranon, zwei Finger breit lateral 
von dieser Linie. Nach [Hermens 
1999a]. 
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Bild 62: 
Platzierung der EMG-Elektroden 
für den Deltoideus medius: Auf der 
Linie zwischen Acromion und 
lateralem Epicondylum des Ellen-
bogens. Hier an der Stelle des 
umfangreichsten Muskelbauches. 
Nach [Hermens 1999a]. 
Bild 63: 
Platzierung der EMG-Elektroden 
für den Trapezius descendens: Auf 
halber Strecke zwischen Acromion 
und Wirbel C7. Nach [Hermens 
1999a]. 
Bild 64: 
Platzierung der EMG-Elektroden 
für den Pectoralis major: Auf einer 
Linie zwischen Acromion und 
Papilla mammaria. Auf 1/3 der 
Strecke von der Papilla mammaria 
aus. Nach [Hermens 1999a] 
 
Neben der korrekten Positionierung wird die Oberflächen-EMG-Ableitung auch durch die 
Elektrodengröße und ihre Orientierung in Bezug auf die Muskelfasern sowie den Abstand 
zwischen den beiden Elektroden beeinflusst. Die Formgebung der eigentlichen Elektrode 
spielt nur eine untergeordnete Rolle [Stegeman, D. F. 1999]. Dagegen hat die Elektrodengrö-
ße bzw. -fläche wesentlichen Einfluss auf das Oberflächen-EMG-Signal [Hermens 2000]: Das 
von einer Elektrode endlicher Fläche aufgezeichnete Signal kann als der Durchschnitt des 
unterhalb der Elektrodenfläche tatsächlich vorhandenen Signals über die Elektrodenfläche 
aufgefasst werden. Wird die Größe der Elektrode quer zur Muskelfaserrichtung erhöht, erhöht 
sich damit auch der Signalerfassungsbereich der Elektrode. Wird dagegen die Fläche der 
Elektrode in Längsrichtung der Muskelfasern vergrößert, so hat dies primär einen Tiefpassfil-
ter-Effekt auf das aufgezeichnete Signal [Merletti 1997]. Gemäß den Empfehlungen des 
SENIAM-Projekts soll die Elektrodenbreite in Längsrichtung der Muskelfasern 10 mm nicht 
überschreiten [Hermens 1999a; Stegeman, D. F. 1999]. Die im Rahmen der Arbeit verwende-
ten Elektroden weisen eine aktive Breite von 3 mm auf (Bild 65). Der jeweilige Abstand 
zwischen den beiden Elektroden eines Ableitortes wurde gemäß den SENIAM-Empfehlungen 
zu 20 mm gewählt. Die Elektroden wurden quer zur Muskelfaserrichtung an oben beschriebe-
nen Positionen angebracht. Für alle im Rahmen der Arbeit durchgeführten Messungen wurden 
Einweg-Elektroden des Herstellers „blue sensor“ (Typ N1-A) mit Gelkissen genutzt (Bild 65). 
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Bild 65: 
Verwendete Oberflächen-Elektroden mit Gelkissen (links). Rechts: Ag/AgCl-Elektrode mit 
entferntem Gelkissen. 
 
6.3.2 Auslegung der kabelgebundenen Messkette 
Die mittels Oberflächen-Elektroden erfassten EMG-Signale sind von sehr geringer Amplitude  
und die Impedanz am Übergang Elektrode-Haut im Vergleich sehr groß. Auch erfordern 
potentielle Artefakte und Störquellen (Abschnitt 2.4.2.1) die Entwicklung eines robusten 
Mess-Setups und einer den Bedingungen speziell angepassten Messkette, um dauerhaft hohe 
Signalqualitäten und damit eine zuverlässige Verarbeitung und Interpretation der EMG-
Signale zu gewährleisten. Im Folgenden wird die verwendete Messkette, ausgehend von den 
Elektroden bis hin zur Speicherung der digitalisierten Daten im Rechnersystem, beschrieben. 
Außerdem werden die während der praktischen Durchführung von Messungen angewandten 
Maßnahmen beschrieben, die ein Auftreten von Artefakten so weit als möglich verhindern 
sollen. 
 
Die Messkette beginnt mit den beiden im vorigen Abschnitt 6.3.1 beschriebenen Einweg-
Oberflächenelektroden mit Gelkissen, die über einen sicheren Schraubkontakt mit einer klei-
nen und sehr leichten Differenzverstärkereinheit verbunden sind (Bild 66). Durch die Diffe-
renzverstärkung (Verstärkungsfaktor 101 =V ) direkt am Ort der Signalentstehung werden 
zum einen bereits Gleichtaktspannungen unterdrückt, zum anderen wird die Rauschunterdrü-
ckung insgesamt verbessert, weil die Signalstärke des EMGs gegenüber Störsignalen, die in 
der sich anschließenden Messkette auftreten können, erhöht wird. Die Differenzverstärker 
werden in unmittelbarer Nähe zu den Elektroden am Patientenkörper befestigt, um Bewe-
gungsartefakte zu minimieren.  
 
3 mm 
Gelkissen 
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Bild 66: 
Elektrodenanordnung zur bipolaren Ableitung des Oberflächen-EMGs mit Differenz-
Vorverstärker und Anschlusskabel nach RJ-45 „Western“ Standard. 
 
Im zweiten Schritt werden die Signale von der Differenzverstärkereinheit über sicher kontak-
tierende Western-Stecker mittels Kabel an eine zweite Vorverstärkereinheit (Verstärkungsfak-
tor 1002 =V ) auf dem Rücken des Patienten weitergeleitet. Die entsprechenden Kabel werden 
mittels Klebeband so am Patienten fixiert, dass sie seine Bewegungsfreiheit nicht einschrän-
ken, ihrerseits aber gegen Bewegung und damit Bewegungsartefakte gesichert sind. Die zwei-
te Verstärkereinheit verfügt über einen integrierten Hochpassfilter, um Schwankungen der 
Basislinie herauszufiltern, welche eine Übersteuerung des sich anschließenden Hauptverstär-
kers zur Folge haben könnten. Die Grenzfrequenz des Hochpasses liegt bei 10 Hz. Auf diese 
Weise werden niederfrequente Schwankungen aus dem Signal eliminiert, die wesentlichen 
Frequenzanteile des EMGs, welche im Band zwischen etwa 10 und 250 Hz liegen, bleiben 
jedoch erhalten. 
 
Von der zweiten Vorverstärkereinheit werden die Signale über von der Decke herunter hän-
gende Kabel vom Patienten zum Hauptverstärker (Verstärkungsfaktor 23 =V ) geleitet. Die so 
im Hauptverstärker eintreffenden Signale werden mittels Tiefpass gefiltert, um Alaising-
Effekte bei der sich anschließenden Digitalisierung zu vermeiden. Für den Tiefpass wurde 
eine Grenzfrequenz von 500 Hz gewählt. Wesentliche Frequenzanteile des EMGs werden also 
auch hier nicht unterdrückt. Nach der letzten Verstärkungsstufe ergibt sich eine Gesamtver-
stärkung von 2000321. =⋅⋅= VVVVges . Im letzten Schritt der Messkette werden die Signale mit 
Hilfe eines 12bit Analog-Digital-Wandlers mit einer Abtastrate von 2000 Hz für die weitere 
Verarbeitung in Rechnersystemen digitalisiert.  
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Bild 67: 
Vollständige Messkette zur kabelgebundenen Ableitung des EMG-Signals. 
6.4 Durchgeführte Messungen 
Die notwendigen Messdaten wurden im Rahmen von Bewegungsanalysen wie folgt erfasst: 
Für die dreidimensionale Erfassung der am Patienten befestigten Marker wurde das in Ab-
schnitt 2.3.4 vorgestellte berührungslose Bewegungsanalysesystem Vicon 370 verwendet. Die 
eigentliche Bewegung des Patienten wird dann aus den Markertrajektorien mit Hilfe des in 
Abschnitt 6.2 beschriebenen biomechanischen Modells bestimmt. Das Ergebnis ist die voll-
ständige Beschreibung aller Winkel der Gelenkkette der oberen Extremität. Für die im Rah-
men der Validierung des Verfahrens durchgeführte Bewegungsaufgabe, dem so genannten 
„Cookie-Test“, ist dabei insbesondere der Ellenbogenflexionswinkel von Bedeutung. 
 
Der „Cookie-Test“ bezeichnet eine Bewegung, die grundsätzlich einer Flexionsbewegung im 
Ellenbogengelenk entspricht. In der Ausgangsstellung hat der Patient dabei einen Keks (engl.: 
cookie) in der Hand. Die Hand ruht bei aufrechtem Oberkörper auf dem Oberschenkel. In 
dieser Stellung kann von einem Ellenbogenflexionswinkel von etwa 90° ausgegangen werden. 
Der Patient wird nun aufgefordert, den Keks zum Mund zu führen. Hierbei erreicht der medi-
zinische8 Ellenbogenflexionswinkel bis zu 160°. Im Anschluss wird der Ellenbogen bis zum 
minimal möglichen Flexionswinkel von etwa 0° gestreckt, um danach wiederum zum Mund 
geführt zu werden. Die Bewegungsaufgabe wird vom Patienten drei Mal wiederholt. Diese 
spezielle Bewegungsaufgabe wurde gewählt, da die zu Validierungszwecken herangezogene 
Patientengruppe aus Kindern besteht. Die Ausführung der Bewegung ist auch kleineren Kin-
dern ab einem Alter von 5 Jahren relativ leicht vermittelbar und wurde auf ihrer gesunden 
Körperhälfte von der Mehrzahl der Patienten in vergleichbarer Weise ausgeführt. Die Repro-
duzierbarkeit und Vergleichbarkeit für die Erstellung des Normalkollektivs ist damit gewähr-
leistet. 
6 Klinische Validierung 
 - 137 - 
 
Neben der Erfassung des Bewegungsumfangs wurde die muskuläre Aktivität der im Abschnitt 
6.3 genannten Muskeln zeitlich synchron mittels konventionellem bipolarem Oberflächen-
EMG erfasst. Die wesentlichen an der Bewegungsaufgabe „Cookie-Test“ beteiligten Muskeln 
sind dabei der M. Biceps brachii und der M. Triceps brachii (caput lateralis). 
6.5 Ergebnisse 
Die zu Validierungszwecken aus den Bewegungsanalysesystemdaten mittels biomechani-
schem Modell errechneten Gelenkwinkelverläufe wurden für die jeweiligen Messungen der 
einzelnen Patienten auf die Dauer einer vollständig ausgeführten Bewegung (Ellenbogenfle-
xion-Ellenbogenextension) normiert, um schnelle bzw. langsam ausgeführte Bewegungen 
untereinander vergleichbar zu machen. Hierzu wurde das so genannte „Rubberbanding“ ein-
gesetzt. Dabei wird die zeitlich längste aller Messungen als Referenz mit 100% Dauer be-
trachtet. Alle übrigen Messungen, bei denen der Zeitbedarf für eine vollständige Bewegungs-
ausführung kürzer ausfällt, wurden jeweils auf die Referenzdauer von 100% interpoliert7. 
6.5.1 Exemplarische Gelenkwinkelverläufe und muskuläre Aktivierungsmuster 
Bild 68 bis Bild 70 zeigen den Vergleich der Gelenkwinkelverläufe in medizinischer Zähl-
richtung8 für Schulter- und Ellenbogengelenk für drei exemplarisch ausgewählte Patienten (A, 
B und C) mit den Verläufen des Normkollektivs sowie das dazugehörige muskuläre Aktivie-
rungsmuster der Muskeln Biceps und Triceps der betroffenen Seite. Die entsprechenden 
Diagramme liegen auch für alle übrigen Patienten vor, im Rahmen der Arbeit werden jedoch 
lediglich die drei exemplarischen Fälle vorgestellt.  
 
Bei Betrachtung der Gelenkwinkelverläufe werden die vom Normalkollektiv stark abwei-
chenden Bewegungsstrategien der Kinder auf ihrer betroffenen Seite deutlich: Für die Patien-
ten B und C fällt zunächst eine erheblich geringere Beugefähigkeit des Ellenbogengelenks 
auf. Während das Normalkollektiv hier im Mittel  einen Winkelbereich von 50° bis etwas 
über 130°  
                                                 
7
 eine bekannte Anwendung des „Rubberbanding“ findet sich im Audio-Bereich, bei der Audioaufzeichnungen 
auf eine längere Abspieldauer skaliert werden können, ohne dass sich ihr Frequenzspektrum hörbar  verändert. 
8
 bei medizinischer Winkel-Zählrichtung weist ein gestreckter Arm einen Winkel von 0°, ein vollständig gebeug-
ter Ellenbogen einen Winkel von knapp 180° auf. 
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überstreicht (Manipulationsbereich ≈  80°), liegt der Manipulationsbereich des Ellenbogen-
flexionswinkels für Patienten B bei 50°, Patient C erreicht gar nur einen Bewegungsumfang 
von etwa 20°. Der maximal erreichte Ellenbogenflexionswinkel liegt für Patient B bei knapp 
80°, für Patient C bei etwa 30°. Für eine erfolgreiche Ausführung des „Cookie-Test“ – d.h. 
der Mund wird mit der Hand erreicht – ist jedoch bei physiologischer Bewegung eine Ellen-
bogenflexion von mindestens 105° bei gleichzeitiger Schulterabduktion erforderlich. Die 
Kinder versuchen daher, soweit wie es ihnen möglich ist, ihr Unvermögen bei der Ellenbo-
genflexion auf der pathologischen Seite durch eine verstärkte Schulterabduktion auszuglei-
chen. Patient C zeigt hier eine gegenüber dem Normalkollektiv erhöhte Neigung zur Schulte-
rabduktion. Durch diese sogenannte „Trickbewegung“ reduziert der Patient den Einfluss der 
Schwerkraft auf den Unterarm. In der Folge ist eine größere Ellenbogenflexion bei erheblich 
geringerem Kraftaufwand bzw. unter Ausnutzung der Schwerkraft sogar gänzlich ohne Mus-
keleinsatz möglich.  
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Bild 68: Patient A 
Links: Gemessenes bipolares Oberflächen-EMG-Signal an Biceps- und Triceps-Elektroden 
der pathologischen Seite. 
Rechts: Vergleich der Gelenkwinkelverläufe in Schulter- und Ellenbogengelenk mit dem 
Normalkollektiv. Die Gelenkwinkelverläufe des Normkollektivs sind in Schwarz (für den 
Mittelwert) und Pink (für die Standardabweichung) unterlegt. 
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Bei Patient C ist erkennbar, dass ein – wenn auch geringer – Anstieg im Ellenbogenflexions-
winkel immer auch eine Erhöhung des Schulterabduktionswinkels bedingt. Die Verläufe der 
Ellenbogenflexionswinkel, mit Ausnahme von Patient A, belegen darüber hinaus eindeutig, 
dass eine starke Bewegungseinschränkung in Hinblick auf die Ellenbogenflexion vorliegt. Für 
Patient A ergibt sich dagegen eine andere Situation. Hier bewegen sich alle Gelenkwinkelver-
läufe beinahe vollständig im Rahmen der Standardabweichung des Normkollektivs (Bild 68). 
Von medizinischer Seite wurde bei Patient A keine Koaktivierung der Muskeln Biceps und 
Triceps diagnostiziert, sondern lediglich ein geringes aktives Ellenbogenextensionsdefizit von 
etwa 20°. Der Patient leidet jedoch als Folge der geburtstraumatischen Schulterdystokie unter 
einer deutlichen Einschränkung der Außenrotationsfähigkeit des Schultergelenks. Anders als 
bei den Patienten B und C liegen bei Patient A jedoch keine Einschränkungen bei der Flexi-
onsfähigkeit des Schultergelenks als permanente Folge einer Schädigung des Plexus brachia-
lis vor. 
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Bild 69: Patient B 
Links: Gemessenes bipolares Oberflächen-EMG-Signal an Biceps- und Triceps-Elektroden 
der pathologischen Seite. 
Rechts: Vergleich der Gelenkwinkelverläufe in Schulter- und Ellenbogengelenk mit dem 
Normalkollektiv. Die Gelenkwinkelverläufe des Normkollektivs sind in Schwarz (für den 
Mittelwert) und Pink (für die Standardabweichung) unterlegt. 
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6.5.2 Patienten: Ermittelte Werte für CRF und GfK 
Zieht man in Bild 68 bis Bild 70 neben den Gelenkwinkelverläufen auch das muskuläre Akti-
vierungsmuster in Betracht, so ist eine rein visuelle Beurteilung der EMG-Signale in Hinblick 
auf die muskuläre Koordination im Allgemeinen nicht möglich. Grund dafür ist, dass bei den 
gezeigten EMG-Signalen sowohl eine mehr oder minder stark ausgeprägte pathologische 
Koaktivierung wie aber auch Crosstalk vorliegen könnte. In den meisten Fällen kommt er-
schwerend hinzu, dass es sich um ein Mischsignal aus beidem handelt. Die vorliegenden 
Gelenkwinkelverläufe unterstützen zwar die Interpretation der EMG-Daten, eine endgültige 
und v.a. quantitative Bewertung der muskulären Koordination erlauben sie allein jedoch nicht. 
Sie sind darüber hinaus nur nach Durchführung einer aufwendigen 3D-Bewegungsanalyse 
verfügbar. 
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Bild 70: Patient C 
Links: Gemessenes bipolares Oberflächen-EMG-Signal an Biceps- und Triceps-Elektroden 
der pathologischen Seite. 
Rechts: Vergleich der Gelenkwinkelverläufe in Schulter- und Ellenbogengelenk mit dem 
Normalkollektiv. Die Gelenkwinkelverläufe des Normkollektivs sind in Schwarz (für den 
Mittelwert) und Pink (für die Standardabweichung) unterlegt. 
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Aus diesem Grund soll für die EMG-Signale das Glaubensmaß für das Vorliegen einer Koak-
tivierung (GfK) auf der betroffenen Seite bestimmt werden. Dazu wurde zunächst aus den 
EMG-Daten der gesunden Seite des jeweiligen Patienten der patientenspezifische Crosstalk 
Risk Factor (CRF) bestimmt. In einem weiteren Schritt wurde die muskuläre Koordination 
der betroffenen Seite in Hinblick auf das Vorliegen einer Koaktivierung mit dem in  Abschnitt 
4.4 entwickelten Algorithmus bewertet. 
 
Tabelle 10 stellt die Ergebnisse für die exemplarischen Fälle (Patienten A, B und C – unter-
strichene Werte) sowie für alle übrigen gemessenen Patienten zusammen. Die angegebenen 
Messungen der pathologischen Seiten wurden, wenn nicht anders gekennzeichnet, unter 
Ausschluss jeglicher medikamentöser oder operativer Interventionen am Patienten erfasst. 
Lediglich eine begleitende Krankengymnastik wurde bei allen Patienten durchgeführt. Mes-
sungen von Patienten, die während der Messung unter dem Einfluss des therapeutisch einge-
setzten Muskelgiftes Botulinum Toxin standen, sind entsprechend gekennzeichnet. Das von 
Bakterien produzierte Botulinum-Toxin ist ein Nervengift, das zum Blockieren der Überlei-
tung vom Nerv auf den Muskel führt und damit eine willkürliche wie auch unwillkürliche 
Muskelaktivierung für etwa 3 bis 6 Monate verhindert [Bernius; Graham 2000; Rollnik 2000]. 
Bei allen in Tabelle 10 mit „BoTox“ gekennzeichneten Patienten wurde das Botulinum Toxin 
in den Triceps-Muskel injiziert, um auf diese Weise die muskuläre Koaktivierung von Biceps 
und Triceps zu vermindern bzw. auszuschließen. 
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Tabelle 10: 
Crosstalk Risk Factor (CRF) und Glaubensmaß für eine vorliegende Koaktivierung (GfK) bei 
den gemessenen muskulären Aktivitätsmustern aller Patienten während Ausführung des 
„Cookie-Test“. Bei mehreren Messterminen (Sessions) eines Patienten sind die Ergebnisse in 
chronologischer Reihenfolge aufgelistet. 
Patient CRF GfK 
Ba., Luisa (Patient A) 0,39 0,432 
B., Elena 0,04 0,966 
Be., Luisa (Patient B) 0,09 
0,10 
0,835 
        0,329 (BoTox) 
B., Jan-Philip 0,05 0,980 
D., Lisa 0,17 
0,09 
0,09 
0,10 
0,980 
        0,515 (BoTox) 
0,876 
0,980 
E., Tony 0,46 0,583 
G., Kaspar-Lars 0,36 
0,35 
0,04 
0,978 
0,974 
        0,977 (BoTox) 
L., Adrian 0,01 0,918 
M., Ronja 0,44 0,975 
S., Ann-Katrin 0,45 0,920 
S., Raja 0,32 
0,23 
0,839 
0,979 
S., Beni 0,21 
0,18 
0,876 
0,966 
S., Paul 0,25 0,950 
W., Lisa 0,03 
0,03 
        0,908 (BoTox) 
0,911 
W., Angelina (Patient C) 0,22 0,968 
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Für alle untersuchten pathologischen Körperhälften der Patienten in Tabelle 10 lautet die 
medizinische Diagnose „Koaktivierung von Biceps und Triceps“. Die einzige Ausnahme 
hiervon bildet Patient A, für den sich der niedrigste GfK aller untersuchten Patienten von nur 
0,432 ergibt. Eine Koaktivierung erscheint hier also schon aufgrund des GfK unwahrschein-
lich. Anhand des Gelenkwinkelverlaufs im Ellenbogengelenk (Bild 68) wird darüber hinaus 
untermauert, dass es sich nicht um eine Koaktivierung handeln kann, da der Winkelverlauf 
fast vollständig dem des Normalkollektivs entspricht. Bei Patient B ergibt sich dagegen ein 
relativ hoher GfK von 0,835 bei einem sehr geringen Crosstalk-Risiko, das durch einen CRF 
von 0,09 ausgedrückt wird. Diese Werte weisen deutlich auf eine Koaktivierung von Biceps 
und Triceps hin, die auch durch eine eingeschränkte Ellenbogenflexionsfähigkeit des Patien-
ten in Bild 69 bestätigt wird. Patient C weist mit 0,968 eines der höchsten GfK bei einem 
relativ hohen CRF von 0,22 auf. Insbesondere in diesem Fall wird anhand der Elektromy-
ogramme in Bild 70 deutlich, wie wenig zuverlässig eine rein visuell basierte Auswertung der 
EMGs in Hinblick auf die muskuläre Koordination ist. Der CRF von 0,22 weist auf einen 
vergleichsweise hohen Anteil an Crosstalk im Signal hin, der visuell nicht von den aus der 
Koaktivierung resultierenden Signalanteilen unterschieden werden kann. Der GfK bewertet 
die Messung demnach mit einer sehr hohen Wahrscheinlichkeit für das Vorliegen einer star-
ken Koaktivierung von Biceps und Triceps. Die Einschätzung wird durch den Gelenkwinkel-
verlauf für die Ellenbogenflexion vollständig bestätigt: Patient C weist eine gegenüber Patient 
B noch geringere Ellenbogenflexionsfähigkeit auf, die mit dem entsprechend höheren GfK 
übereinstimmt. 
 
Die ermittelten Werte des Glaubensmaßes für Koaktivierung bei Patienten, die mit dem Ner-
vengift Botulinum Toxin („BoTox“ in Tabelle 10) behandelt wurden, bestätigen ebenfalls die 
richtige Bewertung der gemessenen muskulären Aktivierung durch CRF und GfK: Bis auf 
eine Ausnahme sinkt das Glaubensmaß für Koaktivierung während der Wirkung des Botuli-
num Toxin zum Teil deutlich ab. Diese Abnahme korreliert mit der durch die Wirkungsweise 
des Botulinum Toxin auch tatsächlich einhergehenden, verringerten muskulären Koaktivie-
rung, die durch den absinkenden GfK korrekt detektiert wird. Dabei verändert sich auf der 
anderen Seite kaum die Größenordnung des ermittelten CRF (Tabelle 10), da das individuelle 
Crosstalk-Risiko nicht mit einer Botulinum Toxin-Behandlung in Zusammenhang steht. 
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6.5.3 Probanden: Ermittelte Werte für CRF und GfK 
Tabelle 11 zeigt die ermittelten Werte für CRF und GfK bei gesunden Probanden. Erwar-
tungsgemäß sind hier die Werte des GfK deutlich geringer und weisen auf das physiologische 
Koordinationsmuster bei den gesunden Probanden hin. 
 
Tabelle 11: 
Crosstalk Risk Factor (CRF) und Glaubensmaß für eine vorliegende Koaktivierung (GfK) bei 
den gemessenen muskulären Aktivitätsmustern gesunder Probanden während Ausführung 
des „Cookie-Test“. 
Proband CRF GfK 
B., Julie 0,36 0,371 
B., Ludwig 0,76 0,043 
D., Leon 0,15 0,034 
D., Michel 0,02 0,313 
J., Victoria 0,05 0,404 
 
6.5.4 Patienten und Probanden: Gesamtvergleich der Ergebnisse für CRF und GfK 
Eine Übersicht aller ermittelten Werte von GfK und CRF ist in Bild 71 dargestellt. In der 
rechten Hälfte des Diagramms sind die gesunden Probanden, in der linken Hälfte die betrof-
fenen Patienten zusammengefasst. 
 
Insgesamt zeigt Bild 71 sowohl die im Durchschnitt wesentlich höheren Werte des GfK bei 
Patienten, wie auch die offenbar starke inter-individuelle Unabhängigkeit des CRF. Für alle 
Probanden der gesunden Kontrollgruppe ergab sich ein GfK < 0,4. Bei 13 von 15 Patienten 
mit nachgewiesener Koaktivierung von Biceps und Triceps lag der GfK bei über 0,8. Bei 
einem Patienten erreichte der GfK trotz vorliegender Koaktivierung nur einen relativ geringen 
Wert von 0,58. Auffällig ist darüber hinaus der geringe GfK der Patientin „Ba., Luisa“ (Pati-
ent A), der einen Wert von nur 0,43 erreicht und damit eindeutig in der Größenordnung der 
GfK von gesunden Probanden liegt. Tatsächlich erwies sich die von medizinischer Seite 
zunächst gestellte Diagnose „Koaktivierung von Biceps und Triceps“ im Nachhinein als 
falsch-positiv. 
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Bild 71: 
Übersicht der Ergebnisse für CRF und GfK bei Patienten und Probanden. 
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Generell zeigen sowohl die ermittelten Werte für die Probanden in Tabelle 11 wie auch die 
der Patienten in Tabelle 10 deutlich die gute Übereinstimmung zwischen medizinisch gestell-
ter Diagnose und der Klassifikation durch den GfK. Wie bereits in Abschnitt 6.5.2 dargestellt 
gilt dies auch bei Patienten, die mit Botulinum Toxin behandelt wurden. Die neben den drei 
dargestellten Beispielen für alle Patienten vorliegenden Gelenkwinkelverläufe bestätigen 
dabei sowohl die medizinische Diagnose wie auch die korrekte quantitative Beurteilung der 
muskulären Koordination von Biceps und Triceps durch das im Rahmen der Arbeit entwickel-
te Verfahren. 
 
Der Ansatz einer patientenspezifischen Kennzahl für das Crosstalk-Risiko wird bestätigt: Die 
intra-individuellen Werte des CRF liegen bis auf eine Ausnahme für alle Patienten mit mehre-
ren Messungen auf einem gleich bleibenden Niveau (Bild 72 bzw. Tabelle 10). Dagegen ist 
keine spezifische Beziehung zwischen der  Größenordnung des CRF bei Patienten bzw. Pro-
banden und einer möglichen Pathologie erkennbar (Bild 71). 
 
 
Bild 72: 
Variation der intra-individuellen Werte bei Patienten mit mehreren 
Mess-Terminen (Sessions). 
 
Die Signifikanz des Unterschieds der Mittelwerte des GfK zwischen Patienten und Probanden 
nach Tabelle 12 wurde abschließend mit dem t-Test nach Gleichung (16) überprüft. Dabei 
wurden nur solche GfK aus Tabelle 10 in die statistische Auswertung aufgenommen, die nicht 
unter medikamentösem Einfluss (etwa Botulinum Toxin) bestimmt wurden. Bei mehr als 
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einer GfK-Angabe pro Patient wurde der Mittelwert gewählt. Auf diese Weise ergibt sich der 
Testwert t zu 10,41. Das Konfidenzniveau λ  wurde mit 0,01 festgelegt, der Freiheitsgrad 
ergibt sich zu 17221 =−+= nnν . Der entsprechende Tabellenwert Tt  lautet 2,9 [Gottwald 
1988]. Da Ttt >  ist, muss die Nullhypothese verworfen werden. Es bestehen demnach zwi-
schen den Mittelwerten der GfK von Patienten und Probanden signifikante Unterschiede. 
 
Tabelle 12: 
Mittelwerte und Standardabweichungen des GfK bei Patienten und Probanden für die Signi-
fikanzprüfung durch den t-Test 
 Patienten Probanden 
Stichprobenumfang 14 5 
Mittelwert GfK 0,911 0,233 
Standardabweichung 0,1021 0,1805 
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7 Diskussion und Ausblick 
In den vorangehenden Abschnitten wurden die im Rahmen der Arbeit entwickelten Verfahren 
zur quantitativen Beurteilung der muskulären Koordination am Beispiel der antagonistischen 
Muskelpaarung von Biceps und Triceps des menschlichen Oberarms untersucht. Die Ergeb-
nisse der theoretischen und klinischen Validierung bestätigen die Anwendbarkeit des einge-
führten „Crosstalk Risk Factor“ als einer patientenspezifischen, individuellen Kenngröße für 
das Risiko des Auftretens von Crosstalk bzw. der Höhe seines Anteils in abgeleiteten EMG-
Signalen. 
 
Die Ergebnisse belegen darüber hinaus die zuverlässige Erkennung von Patienten mit patho-
logischer Koaktivierung anhand des Glaubensmaßes für das Vorliegen einer Koaktivierung 
(GfK). Sie zeigen, dass bei einem GfK von über 0,65 mit hoher Wahrscheinlichkeit von einer 
pathologischen Koaktivierung des untersuchten Muskelpaares ausgegangen werden kann, 
während GfK-Werte von kleiner als 0,4 auf eine physiologische muskuläre Koordination 
hinweisen. Zur statistischen Absicherung der gewonnenen Werte wurde eine Signifikanzprü-
fung mit dem t-Test durchgeführt. Für das Konfidenzniveau 01,0=λ  war der Unterschied der 
Mittelwerte zwischen Patienten und Probanden signifikant. Als besonders vorteilhaft am 
vorgestellten Konzept des CRF bzw. GfK erwies sich, dass eine Beurteilung der muskulären 
Koordination bereits auf Basis der abgeleiteten EMG-Daten, also ohne Kenntnis der eigentli-
chen Bewegung des Patienten, möglich wird, sofern eine willkürliche muskuläre Stabilisie-
rung durch den Patienten – beispielsweise durch Wahl einer entsprechenden Bewegung – 
ausgeschlossen werden kann. Bei Patienten, die aufgrund der in ihrem Fall vorliegenden 
Pathologie eine solche Bewegung nicht ausführen können, besteht die noch nicht verifizierte 
Möglichkeit, durch den Einsatz einer Elektrostimulation an einem entsprechend auszuwäh-
lenden Muskel den CRF zumindest näherungsweise zu bestimmen. Andererseits kann die 
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Methode auch herangezogen werden, um ebensolche Phasen muskulärer Koaktivierung in der 
ausgeführten Bewegung zu detektieren. So bietet das Verfahren ohne den Einsatz von tech-
nisch aufwendigen und teuren 3-dimensionalen Bewegungsanalysesystemen die Möglichkeit, 
mit einfachen Mitteln die schwierige medizinische Diagnose essentiell zu unterstützen bzw. 
zu bestätigen.  
 
Die vorgestellte Methodik wurde exemplarisch an der antagonistischen Muskelpaarung von 
Biceps und Triceps validiert. Für diese bei Bewegungen der oberen Extremität wesentlichen 
Muskeln zeigte das Verfahren überzeugende Ergebnisse. Es wird angenommen, dass die 
Methodik des CRF auch für andere Skelettmuskeln einsetzbar ist, um hier für den jeweiligen 
Einsatzort die patientenspezifische Crosstalkneigung zu ermitteln. Dabei bleibt zu prüfen, ob 
der CRF, der an unterschiedlichen Stellen der Extremitäten gemessen wurde, vergleichbare 
Werte aufweist. Denkbar ist in diesem Zusammenhang auch die Ermittlung eines Gesamt-
CRF für einen Patienten, in welchen an unterschiedlichen Stellen des Körpers gemessene 
CRF-Einzelwerte eingehen. Ein derartiges Vorgehen wurde bislang in einigen Fallstudien 
untersucht und zeigte verwertbare Ergebnisse. Hier sind jedoch noch weitere Untersuchungen 
durchzuführen, um die Möglichkeit eines statistisch zufälligen Erfolges auszuschließen. Frag-
lich ist zurzeit noch, ob und inwieweit sich die Werte des CRF mit zunehmendem Patienten- 
bzw. Probandenalter verändern. Die über einen Zeitraum von etwa 1 bis 3 Jahren erfassten 
Werte der im Rahmen dieser Arbeit untersuchten Kinder wiesen diesbezüglich keine signifi-
kante Veränderung auf (Abschnitt 6.5.4, Bild 72).  
 
Als klinisches Anwendungsbeispiel wurde das GfK basierend auf dem patientenspezifischen 
CRF ermittelt (Abschnitt 4.4.2.2). Veränderungen des CRF betreffen also immer auch das 
Ergebnis des GfK. Es ist daher erforderlich, für jede Mess-Sitzung zur Bestimmung des GfK 
auch eine Messung des CRF, wenn möglich auf der kontralateralen, nicht betroffenen Seite 
des untersuchten Patienten vorzunehmen. Sind beide Körperhälften betroffen, so bietet das 
Verfahren theoretisch die noch nicht verifizierte Möglichkeit, den CRF für ein vergleichbares 
antagonistisches Muskelpaar an einer anderen Stelle des Körpers zu erfassen und entspre-
chend anzuwenden. Sind also beispielsweise beide Körperhälften der oberen Extremität von 
einem pathologischen Bewegungsmuster betroffen, so kann mit Einschränkungen alternativ 
auch eine Muskelpaarung der unteren Extremität zur Bestimmung des CRF herangezogen 
werden (etwa M. Gastrocnemius und M. Tibialis Anterior). Die Ergebnisse erreichen bei 
diesem Vorgehen vermutlich nicht die Präzision wie solche bei einer Messung auf der kontra-
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lateralen Seite; die Bewertung der muskulären Koordination wird aber voraussichtlich den-
noch mit höherer Sicherheit erfolgen als bei einer rein visuellen Beurteilung der Elektromy-
ogramme. 
 
Einen weiteren wesentlichen Vorteil der vorgestellten Methodik stellt ihre Nicht-Invasivität 
dar. Gerade in dem zur klinischen Validierung herangezogenen Fall, also bei Messungen an 
Kindern, wären umfangreiche Studien mit den schmerzhaften Nadel- oder Draht-Elektroden 
nur mit größeren Schwierigkeiten durchführbar. Für eine Beurteilung der muskulären Koordi-
nation müssten darüber hinaus Draht-Elektroden an mehreren Stellen gleichzeitig in die Mus-
kulatur eingeführt werden. Nadel-Elektroden sind lediglich für isometrische Messungen 
geeignet. Eine Erfassung der muskulären Koordination ist mit ihnen nicht möglich. Invasive 
Elektroden erfassen im übrigen im Vergleich zur Oberflächen-Elektromyographie prinzipbe-
dingt nur einen kleineren Bereich muskulärer Aktivität in ihrem näheren Umfeld, sind also für 
die Bewertung der muskulären Koordination der Muskulatur, bei der die integrale Aktivität 
eines Muskels von Interesse ist, generell nur bedingt einsetzbar.  
 
Aus den erfolgreichen Validierungsergebnissen ergeben sich eine Vielzahl denkbarer klini-
scher Anwendungsgebiete wie etwa die Bewertung des Therapieerfolges von Botulinum 
Toxin bei Patienten mit spastischer Bewegungsstörung der oberen wie auch der unteren Ex-
tremität. Ein weiteres Gebiet stellt die schon erwähnte Unterstützung bei der Diagnosefindung 
sowie die Operationsplanung dar. Hierbei ist insbesondere die mit dem entwickelten Verfah-
ren erlangte Kenntnis der Ursachen einer Bewegungsstörung bei der Planung von Nutzen. 
Desweiteren können eine individualisierte Therapie von Bewegungseinschränkungen, eine 
objektive Therapiekontrolle sowie eine quantitative Erfolgsbewertung der Behandlung erfol-
gen. 
 
Neben den aus der klinischen Routine bekannten Messverfahren zur Aufzeichnung des kon-
ventionellen bipolaren Oberflächen-EMGs kam auch ein videobasiertes Bewegungsanalyse-
system zur zeitgleichen, quantitativen und dreidimensionalen Erfassung der freien Bewegun-
gen der oberen Extremität zum Einsatz. Die zur klinischen Validierung von Probanden und 
Patienten ausgeführte Bewegungsaufgabe „Cookie-Test“ erlaubte dabei eine gute Reprodu-
zierbarkeit der Bewegung wie auch des muskulären Koordinationsmusters bei gesunden 
Probanden. 
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Interindividuell reproduzierbare Bewegungen der oberen Extremität sind jedoch nicht die 
Regel. Verglichen mit dem primär zweidimensional geprägten menschlichen Gang umfasst 
die obere Extremität des Menschen einen weit größeren Manipulationsbereich und lässt eine 
Vielzahl unterschiedlichster, in hohem Maße dreidimensionaler Bewegungsmuster zu. Daher 
unterscheiden sich die Bewegungsstrategien zum Erreichen eines bestimmten Bewegungsziels 
zwischen einzelnen Probanden zum Teil erheblich. Anders als beim Gang ist daher im Falle 
der oberen Extremität eine inter- und intraindividuelle Vergleichbarkeit ausgeführter Bewe-
gungen zur Erreichung eines identischen Bewegungszieles aufgrund einer fehlenden, inhären-
ten Reproduzierbarkeit derselben nicht gegeben. Die Bewertung einer Bewegung ist aber 
ohne die möglichst objektive Vergleichbarkeit mit Bewegungsdaten aus Normkollektiven 
nicht möglich. Um eine Vergleichbarkeit für eine Vielzahl freier und komplexer Bewegungs-
muster zu erreichen, scheint daher die Entwicklung weiterer Verfahren notwendig. 
 
Bei Bewegungsmustern unter gleichzeitiger Beteiligung einer Vielzahl verschiedener Mus-
keln, erschwert sich die Interpretation der resultierenden Elektromyogramme durch die Fülle 
der vorliegenden Daten. Die Analyse der EMG-Daten könnte hier durch ein automatisiertes 
Verfahren vereinfacht werden, welches beispielsweise auf Basis von Expertenwissen im 
Rahmen einer Fuzzy-Logik Implementierung arbeitet. Die Beurteilung der muskulären Koor-
dination für die einzelnen Gelenke und die jeweiligen Bewegungsabschnitte würde dabei als 
quantitativer Wert über die Zeit bzw. über den prozentualen Anteil am vollständigen gemittel-
ten Bewegungszyklus bei wiederholt ausgeführten Bewegungen ausgegeben. Entsprechende 
Systeme wurden bereits für die Analyse der muskulären Koordination bei Patienten mit spas-
tischer Gangstörung erfolgreich entwickelt [Rau 2004]. Jedoch ist auch mit den bislang ent-
wickelten Ansätzen eine Unterscheidung zwischen muskulärer Koaktivierung bzw. Crosstalk 
in den abgeleiteten EMG-Signalen, welche die Eingangsgrößen des Bewertungssystems 
bilden, nicht sicher möglich. Daher würde insbesondere durch die Einbeziehung der im Rah-
men der vorliegenden Arbeit entwickelten Kenngrößen CRF und GfK als einem zentralen 
Bestandteil die Zuverlässigkeit eines solchen fuzzy-basierten Systems zur Beurteilung der 
muskulären Koordination bei mehreren Muskeln erhöht. 
8 Zusammenfassung 
 - 153 - 
8 Zusammenfassung 
Die muskuläre Koordination stellt zusammen mit der muskulo-skeletalen Struktur des Kör-
pers die Grundlage einer jeden ausgeführten Bewegung dar. Wird das normale neuromuskulä-
re Koordinationsmuster, welches zur Durchführung einer Bewegungsaufgabe erforderlich ist, 
durch Pathologien gestört, so weicht  auch die resultierende Bewegung von der Norm ab und  
wird unter energetischen Gesichtspunkten uneffektiv. Dies gilt vor allem bei Muskelpaarun-
gen, die von ihrer Funktion her antagonistisch sind, da in diesem Fall die Auswirkungen eines 
pathologischen muskulären Koordinationsmusters auf die Bewegung besonders stark sind. 
Die Analyse und Beurteilung der muskulären Koordination stellt daher ein wesentliches 
diagnostisches Mittel zur Planung einer individuell angepassten Therapie bei Bewegungsstö-
rungen dar. 
 
In der klinischen Routine basiert die Beurteilung der muskulären Koordination heute oftmals 
auf der visuellen Beurteilung bipolar abgeleiteter Oberflächen-EMG-Signale durch den be-
handelnden Arzt. Bei diesem Vorgehen kann jedoch praktisch nicht unterschieden werden 
zwischen einem tatsächlich vorliegenden Koordinationsmuster und einem durch Crosstalk 
von anderen Muskeln hervorgerufenen, verfälschten Koordinationsmuster. Die Auswirkungen 
einer hieraus potentiell resultierenden Fehl-Diagnose können beispielsweise zu einem unnöti-
gen und möglicherweise sogar schädlichen chirurgischen Eingriff führen. 
 
Zur Vermeidung solcher fehlerhaften Bewertungen des muskulären Koordinationsmuster ist 
daher eine Methodik erforderlich, die pathologische Koordinationsmuster von durch Crosstalk 
hervorgerufenen, vermeintlich krankhaften Mustern unterscheidet. Das Verfahren muss dar-
über hinaus eine Quantifizierung des Crosstalks sowie eine objektive Bewertung des musku-
lären Koordinationsmusters erlauben. Alle bisherigen Ansätze, Crosstalk in Oberflächen-
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EMG-Signalen sicher von crosstalk-freien Signalen zu trennen, führten bislang zu unbefriedi-
genden Ergebnissen oder waren nur bedingt und mit hohem Aufwand an Kosten und Technik 
sowie komplizierten, für die klinische Anwendung ungeeigneten Verfahren umsetzbar. Ein 
Hauptgrund für das Scheitern der bisherigen Ansätze ist die komplexe und in hohem Maße 
stochastische Natur des EMG-Signals, das eine Analyse des Signals mit klassischen nachrich-
tentechnischen Methoden erschwert.  
 
Die Anwendung der Fuzzy-Logik in Kombination mit der dreidimensionalen Bewegungsana-
lyse zur quantitativen Bewertung der muskulären Koordination stellt hier einen viel verspre-
chenden alternativen Ansatz dar. Um die muskuläre Koordination einer bestimmten Bewe-
gungsaufgabe zu beurteilen, werden zunächst die Bewegung des Patienten sowie die muskulä-
re Aktivität der relevanten Muskeln erfasst. Die zur Validierung des Verfahrens erforderli-
chen Erfassung der Bewegung erfolgt mit Hilfe eines berührungslosen dreidimensionalen 
Bewegungsanalysesystems. Mit Hilfe eines bereits entwickelten biomechanischen Modells 
der oberen Extremität werden aus den Daten des Bewegungsanalysesystems die Winkel der 
einzelnen Gelenke in allen vorhandenen Freiheitsgraden bestimmt. Die elektrische Aktivität 
der für die Bewegung relevanten Muskeln wird in Form von konventionellen Oberflächen-
Elektromyogrammen abgeleitet. Für die Erfassung der Informationen über die Winkelverläufe 
der Gelenkkette und das dazugehörige muskuläre Aktivitätsmuster wurde ein spezieller Mess-
aufbau entwickelt, der eine zeitlich synchrone und reproduzierbare Messung beider Größen 
bei hoher zeitlicher und räumlicher Auflösung gewährleistet. Der entwickelte Messaufbau 
wurde dabei insbesondere an die im Vergleich zu Messungen an gesunden Probanden schwie-
rigeren Bedingungen bei der Messung von Patienten angepasst. 
 
Für die auf diese Weise erfassten Oberflächen-EMG-Daten wurde ein auf der unscharfen 
Logik basierendes Verfahren erarbeitet, das eine quantitative Beurteilung des individuellen 
Risikos für das Auftreten von Crosstalk und der Höhe seines Anteils in den abgeleiteten 
EMG-Signalen bei einem Patienten erlaubt. Mit Kenntnis des Crosstalk-Risikos wurde in 
einem weiteren Schritt eine Methodik entwickelt, die eine objektive Bewertung der muskulä-
ren Koordination während einer Bewegung erlaubt. Zur Quantifizierung des Crosstalk wurde 
ein „Crosstalk Risk Factor“ (CRF) eingeführt. Um den Wert des CRF zu ermitteln, wurden 
mit Hilfe eines An/Aus-Phasendetektors die erfassten Elektromyogramme zunächst in Phasen 
muskulärer Aktivität bzw. Inaktivität eingeteilt. Der Schwellwert des Detektors wurde dabei 
individuell auf Basis von statistischen Kenngrößen bei Messungen muskulärer Inaktivität des 
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Patienten bestimmt. In einem weiteren Schritt wurden für alle Phasen muskulärer Aktivität 
die Kreuzkorrelation sowie der Energiequotient der EMG-Signale der antagonistischen Mus-
keln bestimmt. Auf der Grundlage von Expertenwissen wurden dann zunächst zweidimensio-
nale Zugehörigkeitsfunktionen entwickelt, die eine Zuordnung zwischen den ermittelten 
Werten von Kreuzkorrelation und Energiequotient und dem Risiko des Auftretens von Cross-
talk erlaubten. 
 
Beide Zugehörigkeitsfunktionen wurden anschließend mittels Gamma-Operator zu einer 
dreidimensionalen Zugehörigkeitsfunktion für die Bestimmung des CRF bei physiologischer 
Koordination verknüpft. Auf diese Weise wurde ein patientenspezifischer quantitativer Wert 
für das Crosstalkrisiko bestimmt. Die abgeleiteten Elektromyogramme von Muskeln mit 
unklarer, potentiell pathologischer Koordination sollen dann auf Grundlage der Kenntnis des 
CRF bewertet werden. Dazu wurden für diese Elektromyogramme wiederum die Phasen 
muskulärer Aktivität bestimmt. Basierend auf Expertenwissen wurde zunächst eine zweidi-
mensionale Zugehörigkeitsfunktion bestimmt, die eine Zuordnung zwischen dem Wert der 
Kreuzkorrelation und der Wahrscheinlichkeit für das Vorliegen einer Koaktivierung erlaubt. 
 
In einem weiteren Schritt wurde diese Funktion mit dem Resultat der Zugehörigkeitsfunktion 
des CRF dreidimensional zu einer Zugehörigkeitsfunktion zur Bestimmung des Glaubensma-
ßes für das Vorliegen einer muskulären Koaktivierung (GfK) erweitert. Auf diese Weise 
erlaubt das entwickelte Vorgehen eine Bewertung potentiell pathologischer muskulärer Koor-
dinationsmuster anhand von Messdaten eines physiologischen Aktivitätsmusters desselben 
Patienten. Um die Zuverlässigkeit des entwickelten Verfahrens zu prüfen, wurden sowohl 
modellhafte wie auch klinische Validierungsstudien durchgeführt. 
 
Um das Verfahren theoretisch validieren zu können, wurde die aus muskulärer Aktivität 
resultierende Potentialverteilung auf der Hautoberfläche und ihre Messung mittels Elektroden 
endlicher Ausdehnung modelliert. Das Modell wurde in Hinblick auf die zur klinischen Vali-
dierung durchgeführten Messungen an die Gegebenheiten des menschlichen Oberarms mit 
den Muskeln Biceps und Triceps angepasst. Um der realen Konstellation möglichst nahe zu 
kommen, wurde der Oberarm als endlicher Volumenleiter mit anisotropen und inhomogenen 
Gewebeeigenschaften realisiert. Das elektrische Aktionspotential für die einzelnen Muskelfa-
sern wurde unter Berücksichtigung von Entstehungseffekten an den motorischen Endplatten 
sowie Auslöschungseffekten an den Muskelenden modelliert. Die Muskelfasern einer jeweili-
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gen Motorischen Einheit wurden als in einem lokal begrenzten Bereich konzentriert ange-
nommen. Die Motorischen Einheiten selbst wurden als sich teilweise überlappende kreisför-
mige Bereiche simuliert, die die Muskelquerschnittsfläche vollständig bedecken und denen 
die vorhandenen Muskelfasern zugeordnet werden. Zunächst wurde das entwickelte Modell 
einem Plausibiliätstest unterzogen. Dazu wurde bei gesunden Probanden das bipolare EMG 
der Muskeln Biceps und Triceps für die isometrische Ellenbogenflexion abgeleitet. Die auf 
diese Weise erlangten Messdaten wurden mit simulierten EMG-Daten sowohl rein visuell wie 
auch im Rahmen einer Spektralanalyse verglichen. Sowohl im visuellen Direktvergleich der 
EMG-Signale und der dazugehörigen Spektren wie auch im Vergleich der Ergebnisse der 
Spektralanalysen aller gemessenen und simulierten EMG-Signale wurde eine sehr gute bis 
gute Übereinstimmung zwischen Simulation und Messung erreicht. 
 
Mit dem auf diese Weise validierten Muskelmodell wurde in einem weiteren Schritt das 
entwickelte Verfahren des CRF bzw. GfK validiert. Dazu wurden mit Hilfe des Muskelmo-
dells EMG-Signale zweier unterschiedlicher Koordinationsmuster simuliert: Erstens eine 
ausschließliche Aktivierung des Biceps-Muskels bei konventioneller bipolarer EMG-
Ableitung über Biceps und Triceps zur Validierung des Crosstalk-Risk-Factor, und zweitens 
eine Koaktivierung von Biceps und Triceps zur Validierung des Glaubensmaßes für das Vor-
liegen einer Koaktivierung. Die simulierten EMG-Ableitungen für die Biceps- und Triceps-
Elektroden wurden anschließend mit Hilfe des entwickelten Verfahrens zur Unterscheidung 
zwischen Crosstalk und Koaktivierung analysiert. Die Bewertung beider simulierter Ablei-
tungen wurde vom Verfahren entsprechend den Erwartungen bewertet. Die theoretische Funk-
tion des Verfahrens kann damit als nachgewiesen betrachtet werden. 
 
Die praktische Anwendbarkeit des Verfahrens wurde im Rahmen einer Reihe klinischer Un-
tersuchungen in Kooperation mit dem St. Franziskus Hospital Aachen an 15 Kindern im Alter 
von 5 bis 10 Jahren mit geburtstraumatischer Plexusläsion experimentell überprüft. Als Folge 
der Plexusläsion kam es bei diesen Patienten auf einer Körperhälfte zu einer Koaktivierung 
von Biceps und Triceps, die mit Hilfe des entwickelten Verfahrens nachgewiesen werden 
sollte. Zur Kontrolle wurden außerdem 5 gesunde Probanden der gleichen Altergruppe unter-
sucht. Für eine reproduzierbare Bewegung wurde bei allen Patienten und Probanden nach 
klinisch üblichem Vorgehen und entsprechend den europäischen Richtlinien nach SENIAM 
das konventionelle, bipolare EMG (u.a. von Biceps und Triceps) für beide Körperhälften 
abgeleitet. Zur Absicherung der medizinisch gestellten Diagnose wurde neben der Ableitung 
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der Elektromyogramme auch eine zeitlich synchrone dreidimensionale Bewegungsanalyse 
durchgeführt. Mit Hilfe des von Schmidt [Schmidt 2000] entwickelten biomechanischen 
Modells wurden auf diese Weise die Gelenkwinkelverläufe für Schulter- und Ellenbogenge-
lenk in allen Freiheitsgraden bestimmt. Zunächst wurden für jeden Patienten seine Gelenk-
winkelverläufe mit denen des Normalkollektivs verglichen, um die medizinisch diagnostizier-
te Bewegungseinschränkung quantitativ zu bestätigen. Im nächsten Schritt wurden CRF und 
GfK für alle Patienten und Probanden bestimmt. Bei 14 von 15 Patienten wurde richtiger 
Weise eine muskuläre Koaktivierung prognostiziert. Das Koordinationsmuster aller 5 gesun-
der Probanden wurde als physiologisch eingeordnet. Eine statistische Auswertung mit dem t-
Test bestätigte die Signifikanz des Unterschieds zwischen den Mittelwerten des GfK zwi-
schen Patienten und Probanden. Wurden über einen größeren Zeitraum mehrere Messungen 
pro Patient vorgenommen, so konnte auch die Konstanz der Werte des CRF als individuellem 
Parameter nachgewiesen werden. 
 
Die Ergebnisse der theoretischen und klinischen Validierung bestätigen damit die Anwend-
barkeit des eingeführten Crosstalk Risk Factor als einer patientenspezifischen Kenngröße für 
das Risiko des Auftretens von Crosstalk sowie der Höhe seines Anteils in abgeleiteten Ober-
flächen-EMG-Signalen. Die Ergebnisse belegen darüber hinaus die zuverlässige Erkennung 
von Patienten mit pathologischer Koaktivierung über das Glaubensmaß für das Vorliegen 
einer Koaktivierung (GfK). Das entwickelte Verfahren in Kombination mit der klinisch etab-
lierten, nicht-invasiven Oberflächen-Elektromyographie erlaubt damit eine zuverlässige, 
objektive und quantifizierbare Therapiekontrolle bei Patienten mit Störungen des muskulären 
Koordinationsmusters. Es stellt jedoch nicht nur ein Werkzeug zur Therapieverlaufskontrolle 
dar, sondern bietet bereits vor Beginn einer Behandlung die Möglichkeit, die wesentlichen 
Informationen über die Ursachen einer vorliegenden Bewegungseinschränkung zu erhalten. 
Diese Informationen können in die Operationsplanung eingebunden werden oder aber auch 
den gänzlichen Verzicht auf einen chirurgischen Eingriff zur Folge haben. 
 
Bewegungsstörungen der oberen Extremität stellen eine wesentliche Beeinträchtigung der 
Lebensqualität der betroffenen Patienten dar. Das im Rahmen dieser Arbeit entwickelte Ver-
fahren bietet die Möglichkeit, die Ursachen von Bewegungsstörung aufgrund von pathologi-
schen muskulären Koordinationsmustern mit nicht-invasiven Methoden zu erkennen und 
damit die Entwicklung einer individualisierten Therapie wesentlich zu unterstützen.  
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Glossar 
 
 
Add/Abd : Abduktions- (+) bzw. Adduktionswinkel (-) 
artikular : zum Gelenk gehörend 
Axon : der lange, faserartige Fortsatz einer Nervenzelle, der elektrische Ner-
venimpulse vom Zellkörper (Soma) wegleitet. 
BoTox : Nervengift, welches die Übertragung von Nervenimpulsen zum Muskel 
hemmt, wodurch die Muskeln je nach Dosierung geschwächt oder ge-
lähmt werden (auch Botulinumtoxin). 
CCD : Charge-coupled Device, ein lichtempfindlicher Halbleiterdetektor, der 
unter anderem in der digitalen Fotografie verwendet wird. 
CMRR : Common Mode Rejection Ratio bzw. Gleichtaktunterdrückung 
CRF  : Crosstalk Risk Factor 
EMG : Elektromyogramm 
Epiphyse : die Endstücke der langen Röhrenknochen 
Filament : dünne fadenförmige Zellstruktur 
Flex/Ext : Flexions- (+) bzw. Extensionswinkel (-) 
GfK : Glaubensmaß für das Vorliegen einer Koaktivierung 
Iro/Aro : Innenrotations- (+) bzw. Außenrotationswinkel (-) 
kontralateral : anatomischer Begriff, der aus der Perspektive der rechten oder linken 
Körperhälfte die entsprechende Hälfte der gegenüberliegenen Seite be-
zeichnet. 
MVC : Abkürzung für (engl.) maximum voluntary contraction; bezeichnet die 
maximale willkürliche Muskelkontraktion 
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Refraktärzeit : an das Aktionspotential schließt sich die Refraktärphase an, während 
der zunächst kein (absolute Refraktärzeit, ca. 0,5 ms) und dann nur mit 
erhöhtem Reiz (erhöhtes Schwellenpotenzial während der relativen 
Refraktärzeit, ca. 3,5 ms) ein Aktionspotenzial erzeugt werden kann. 
Wahrscheinlich-
keit 
: Wahrscheinlichkeiten sind reelle Zahlen zwischen 0 und 1. Sie weisen 
in der Probabilistik einem Ereignis die Wahrscheinlichkeit für sein 
Auftreten zu. Die Summe aller Einzelwahrscheinlichkeiten der mögli-
chen Ereignisse einer Ergebnismenge muss 1 sein. 
Zugehörigkeits-
funktion 
: Funktionen, die auf Erfahrung bzw. Expertenwissen beruhen und Er-
eignissen Zugehörigkeitsgrade zu bestimmten Mengen zuordnen. 
Zugehörigkeits-
grad 
: Zugehörigkeitsgrade weisen in der Fuzzy-Theorie einem Element ei-
nen Grad der Zugehörigkeit zu einer bestimmten unscharfen Menge zu. 
Sie können beliebige reelle Zahlen sein, oft werden sie jedoch auf das 
Intervall [ ]1;0  normiert. Anders als die Wahrscheinlichkeit aus der 
Probabilistik kann die Summe der Zugehörigkeitsgrade aller mögli-
chen Ereignisse einer Ergebnismenge beliebige Werte annehmen. Der 
Zugehörigkeitsgrad ist daher nicht mit dem Begriff der Wahrschein-
lichkeit identisch. 
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